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1 Einleitung

Die magnetresonanztomographische Diffusionsbildgebung (MR-Diffusionsbildgebung) hat in
den letzten Jahren sowohl in der Grundlagenforschung als auch im medizinischen Bereich enorm
an Bedeutung gewonnen. Dies ist zum einen dadurch begriindet, daB3 die technischen
Anforderungen, die durch die diffusionsgewichtete Bildgebung gestellt werden, von neueren
MR-Tomographiegerdten in der Regel erfiillt werden. Zum anderen ist die Aussagekraft von
Diffusionsbildgebungsdaten fiir die Diagnose neurologischer Erkrankungen in der Klinik ebenso
wie flir die Untersuchung anatomisch-struktureller Verbindungswahrscheinlichkeiten in der
Kognitionsforschung von starkem Interesse.

Mit der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung (DWI, diffusion-weighted imaging) wird fiir
jedes Volumenelement (Voxel) in den Datensédtzen richtungsabhingig der sogenannte
,scheinbare Diffusionskoeffizient’ (ADC, apparent diffusion coefficient) der Selbstdiffusion von
Wasser bestimmt. Die Variation der ADCs in den {iiblicherweise drei jeweils senkrecht
aufeinander stehenden Richtungen der Diffusionswichtung eines typischen DWI-MeBprotokolls
spiegelt bereits die Ausrichtung axonaler Stringe wider — wenn auch nur ndherungsweise. Als
Mal fir die Gewebsintegritit dient allgemein der Mittelwert der ADCs. Eine komplexere
Methode der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung, die unter Zuhilfenahme der ADCs vieler
Richtungen eine deutlich genauere Beschreibung der richtungsabhidngigen Diffusion des
Gewebswassers erlaubt, ist die Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI, diffusion tensor imaging).
Werden die erst mittels DTI genau bestimmbaren Hauptdiffusionsrichtungen in den einzelnen
Voxeln als Ausrichtungen der Axone interpretiert, so ist es moglich, anatomische Verbindungen
zwischen Hirnarealen zu rekonstruieren. Die Fusionierung dieser Verbindungsinformation mit
funktionellen MR-Daten oder mit Lisionskarten von neurologischen Patienten ist ein
methodischer Ansatz, welcher derzeit im Bereich der Erforschung kognitiver Vorginge
beziehungsweise neuropathologischer Prozesse erprobt wird.

Wie bei allen MeBverfahren der MR-Tomographie ist auch in der Diffusionsbildgebung der
Optimierung des Signal-Rausch-Verhiltnisses (SNR, signal-to-noise ratio) sowie der
Vermeidung und Korrektur von Artefakten groBtmogliche Aufmerksamkeit zu widmen. Die fiir
die Diffusionswichtung notwendigen starken Magnetfeldgradienten machen DWI-Messungen
besonders anfillig fiir Bewegungsartefakte. Einen Ausweg bieten Single-Shot-Sequenzen, unter
welchen sich die Echo-Planar-Bildgebung (EPI, echo planar imaging) durch ein besonders
giinstiges SNR pro Zeiteinheit auszeichnet und deshalb auch die weitaus hiufigste Anwendung
findet. Die Unempfindlichkeit von diffusionsgewichteten EPI-Messungen gegeniiber
Bewegungsartefakten wird allerdings durch eine starke Empfindlichkeit gegeniiber Inhomo-
genititen des statischen Bj-Magnetfeldes erkauft. Die fiir EPI-Messungen typischen Ver-
zerrungen aufgrund von Suszeptibilitdtsunterschieden zwischen verschiedenen Gewebetypen und
vor allem auch gegeniiber der Luft (z. B. in den Stirnhéhlen) sind die Folge. Bei hinzu-
kommender Diffusionswichtung werden zusétzlich durch das Schalten der starken
diffusionswichtenden Gradienten Wirbelstrome erzeugt, welche wiederum Ursache fiir



transiente, rdumlich variierende Magnetfelder sind. Diese modifizieren die Ortskodierung der
MR-Signale und bewirken weitere Verzerrungen auf den Bildern. Solchermallen hervorgerufene
Bildstorungen sind abhéingig von Stirke und Richtung der sie auslosenden Gradienten und damit
unterschiedlich fiir diffusionsgewichtete und nicht-diffusionsgewichtete Bilder, welche beide zur
Berechnung von ADC-Bildern bendtigt werden. Fehlerhaft berechnete ADC-Werte sind die
Folge. Da die Berechnung der Diffusionstensoren und nachfolgend von Anisotropieindizes oder
axonalen Verbindungen (fibertracking) auf den richtungsabhingigen ADC-Werten basiert, ist
eine Minimierung der wirbelstromabhingigen Verzerrungen zwingend erforderlich. Fiir die
Korrektur der Bilddaten miissen die diffusionsgewichteten Bilder auf die nicht-diffusions-
gewichteten Bilder registriert werden. Dabei erwéchst aus der Tatsache, daB insbesondere
diffusionsgewichtete und nicht-diffusionsgewichtete Bilder, aber auch diffusionsgewichtete
Bilder mit verschiedenen Diffusionswichtungsrichtungen untereinander, unterschiedliche
Kontraste aufweisen, ein grundlegendes Hindernis, da bekannte Koregistrierungsverfahren die
Kontrastwechsel nicht zuverldssig handhaben kdnnen.

In dieser Arbeit wird ein neues Korrekturverfahren fiir durch Wirbelstrome hervorgerufene
Verzerrungen vorgestellt, welches auf den Bilddaten arbeitet und nur geringe Verdnderungen bei
der Datenakquisition gegeniiber iiblichen MeBprotokollen erfordert. Die Methode benutzt die aus
den Maxwellgleichungen ableitbare Tatsache, daBl ein Polaritdtswechsel der geschalteten
Magnetfeldgradienten eine bis auf die Umkehrung der Stromrichtung identische Wirbelstrom-
verteilung erzwingt. Damit sind auch die geometrischen Transformationen, welche die Ver-
zerrungen beschreiben, einander entgegengesetzt. Diese Symmetrierelation wird in der vorge-
schlagenen Korrekturmethode genutzt, indem fiir jede Diffusionsrichtung zwei getrennte
Messungen mit zueinander entgegengesetzt ausgerichteten Diffusionsgradienten durchgefiihrt
werden. Die Bilder weisen somit eine identische Diffusionswichtung, d.h. auch den gleichen
Kontrast, jedoch entgegengesetzte Verzerrungen auf. Fiir die jeweils korrespondierenden
Datensétze werden anschlieend die relativen Verzerrungen Bild fiir Bild mit Hilfe eines von
Haselgrove und Moore [Haselgrove 1996] beschriebenen, auf Maximierung der Kreuz-
korrelation zwischen beiden Bildern beruhenden Registrierungsverfahren bestimmt. Die
Ergebnisse werden dann verwendet, um jeden Datensatz separat zu korrigieren, indem jedem
Bild nur die Hélfte der Verzerrungen zugeordnet wird. Unter der ndherungsweisen Annahme
rdumlicher Linearitdt des wirbelstromverursachten Storfeldes werden dabei ausschlie8lich affine
Transformationen (Scherung, Dehnung bzw. Stauchung und Translation) angewandt.

Die grundlegende Voraussetzung des neuen Verfahrens, ndmlich die Symmetrie der
Verzerrungen beziiglich einer Umkehrung der diffusionswichtenden Gradienten, wird anhand
der Maxwellschen Gesetze unter Beriicksichtigung der Abbildungseigenschaften von EPI-
Messungen begriindet. Zudem werden verschiedene mogliche Abweichungen von einem
linearen Zusammenhang zwischen wirbelstromverursachenden Gradienten und den bewirkten
Bildverzerrungen diskutiert und abgeschétzt. Da die mit beiden Polarititen der Diffusions-
gradienten akquirierten Bilddaten parallel zur Bildentzerrung in eleganter Weise eine Korrektur
von Kreuztermeffekten zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten ermdglichen [Neeman
1991], verdient dieser Aspekt ebenfalls Beachtung. Zur experimentellen Uberpriifung des
entwickelten Korrekturverfahrens werden neben MefBreihen an zwei unterschiedlichen
Phantomen DTI-Messungen am menschlichen Gehirn vorgestellt. Der prasentierte Vergleich der
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erzielbaren Verzerrungskorrektur mit dem von Haselgrove und Moore beschriebenen
Standardverfahren untermauert die Stirke und ZweckmiBigkeit des vorgestellten
Korrekturschemas.



2 Theoretische Grundlagen

2.1 Von der Entdeckung des Kernspins bis zur

Diffusionstensorbildgebung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) oder auch Kernspintomographie beruht auf dem Effekt
der Kernspinresonanz (NMR, nuclear magnetic resonance). Diese hat ihre physikalische
Grundlage im Drehimpuls der Atomkerne (Kernspin) und dem damit assoziierten magnetischen
Dipolmoment. Die erste Beobachtung, welche sich nachtriglich durch solche magnetischen
Dipolmomente erkldren lie3, war Ende des neunzehnten Jahrhunderts die Hyperfeinstruktur in
optischen Atomspektren. Die Erkldrung dieser Linienaufspaltungen lieferte 1924 W. Pauli
(Nobelpreis fiir Physik 1945), indem er die Existenz eines nuklearen Drehimpulses postulierte
[Pauli 1924]. Der niederldndische Physiker C. J. Gorter war 1936 der erste, der Experimente zum
Nachweis nuklearer Drehimpulse mittels Magnetresonanz durchfiihrte. Beim Magnetresonanz-
verfahren werden mittels Radiofrequenz(RF)-Einstrahlung in der Anwesenheit eines stationdren
Magnetfeldes resonante Ubergiinge der nuklearen Spins bewirkt, wenn die eingestrahlte
Frequenz nach der Bohrschen Frequenzbedingung der Energiedifferenz des Ubergangs ent-
spricht. Der erhoffte Nachweis von nuklearen Drehimpulsen gelang C. J. Gorter jedoch nicht,
vermutlich weil er eine ungeeignete — weil leicht sittigbare — Probe (einen Kristall) verwendete.
Unabhingig voneinander konnten dann F. Bloch [Bloch 1946a] und E. M. Purcell [Purcell 1946]
und ihre Kollegen 1946 das magnetische Moment von Protonen in Kernresonanzexperimenten
nachweisen, wofiir sie 1952 gemeinsam den Nobelpreis fiir Physik erhielten. Beide Arbeits-
gruppen detektierten resonante Absorptionslinien bei kontinuierlicher (continuous wave) RF-
Einstrahlung. Das Verfahren wurde von F. Bloch ,nukleare Induktion’ genannt. Bereits 1946
schlug F. Bloch die Verwendung eines Systems von phdnomenologisch begriindeten
Differentialgleichungen (die Blochschen Gleichungen) vor, um das zeitliche Verhalten des
Magnetisierungsvektors in einem Ensemble von Spins unter Beriicksichtigung von Relaxations-
effekten zu beschreiben [Bloch 1946b]. Die ersten Magnetresonanz-Experimente in der
Zeitdomine wurden 1949 von H. C. Torrey durchgefiihrt [Torrey 1949]. Zeitkonstanten von
Relaxationsprozessen in der Probe konnten nun anhand des freien Induktionszerfalls (FID, free
induction decay), also des zeitlich abfallenden Signals, bestimmt werden. Im Jahr 1950 schlug
dann E. L. Hahn das spdter nach ihm benannte Spinecho-Verfahren fiir quantitative NMR-
Messungen vor, bei dem nach einem initialen Anregungsimpuls und folgender transversaler
Relaxation die transversale nukleare Magnetisierung in der MeBprobe durch einen weiteren
eingestrahlten RF-Impuls teilweise refokussiert wird [Hahn 1950]. E. L. Hahn benutzte eine 90°-
90°-Impulssequenz zur Erzeugung des Spinechos; 1954 stellten dann H. Y. Carr und E. M.
Purcell die effektivere 90°-180°-Impulssequenz vor [Carr 1954].



E. L. Hahn beschrieb auch bereits den signalmindernden EinfluB8, den stochastische
Molekiilbewegungen in einem ortsabhingigen Magnetfeld haben [Hahn 1950]. Dieser — vor
allem storende — Effekt war z. T. gravierend, da die erwiinschte Homogenitit des stationdren
Magnetfeldes unter den technischen Gegebenheiten in jenen Anfangstagen der NMR-Messungen
nach heutigen MaBstidben katastrophal war: Magnetfeldinhomogenitéten bis anndhernd 10 mT/m
kamen durchaus vor. Verfahren zur NMR-Messung von Diffusion unter Anwendung von zeitlich
konstanten Magnetfeldgradienten wurden in den folgenden Jahren von H. Y. Carr und E. M.
Purcell [Carr 1954] sowie von D. E. Woessner [Woessner 1961] entwickelt. Im Jahr 1956 wurde
von H. C. Torrey die um einen Diffusionsterm erweiterte Blochsche Gleichung fiir die trans-
versale Magnetisierung verdffentlicht (Torrey-Bloch-Gleichung) [Torrey 1956]. Diese Er-
weiterung erlaubt die Bestimmung der Transversalmagnetisierung bei vorhandener Diffusion in
der Priasenz von zeitabhéngig geschalteten Magnetfeldgradienten als Funktion der Zeit. Damit
wird die Berechnung der diffusionsbedingten Reduzierung des meBbaren Signals auch fiir
Sequenzen mit gepulsten Magnetfeldgradienten ermdglicht. Stejskal und Tanner nutzten diesen
Ansatz, als sie 1965 eine diffusionssensitive Spinpréparierung vorschlugen, bei welcher
Magnetfeldgradienten nur zeitweilig eingeschaltet werden [Stejskal 1965]. In dem von ihnen
vorgeschlagenen Sequenzdesign werden symmetrisch zum spin-echo-erzeugenden n-Impuls
starke Magnetfeldgradienten gleicher Amplitude und Polaritét geschaltet — einer vor und ein
zweiter nach dem n-Impuls, so dall wéhrend dessen Einstrahlung kein Diffusionsgradient priasent
ist. Diese Methode wird pulsed-field-gradient(PFG)- oder pulsed-gradient-spin-echo(PGSE)-
Methode genannt und ist die bei MR-Diffusionsmessungen bis heute am haufigsten eingesetzte
Art der Diffusionswichtung. Die Losung der Torrey-Bloch-Gleichung (s. Abschnitt 2.4.1) fiir
dieses Gradientendesign wurde von Stejskal und Tanner berechnet. Der resultierende
Zusammenhang zwischen diffusionsbedingter Signalabschwichung, Dauer, zeitlichem Abstand
und Stirke der Gradienten und dem Diffusionskoeffizienten in der Probe ist als Stejskal-Tanner-
Formel bekannt.

Der Grundstein fiir die MR-Tomographie wurde im Jahr 1973 gelegt, als P. C. Lauterbur das
erste aus MR-Messungen berechnete Bild in einer Veroffentlichung zeigte [Lauterbur 1973]. Die
Messungen mit unterschiedlich rdumlich-orientierten Magnetfeldgradienten wurden an wasser-
gefiillten Glaskapillaren in einem Bad aus schwerem Wasser durchgefiihrt. Das Bild wurde
mittels eines Riickprojektionsalgorithmus (back projection) rekonstruiert; das Verfahren nannte
P. C. Lauterbur MR-Zeugmatographie. 1974 gelang P. Mansfield ebenfalls die ortliche Auf-
16sung von NMR-Signalen [Mansfield 1975]. P. C. Lauterbur und P. Mansfield erhielten fiir ihre
Arbeit 2003 gemeinsam den Nobelpreis fiir Physiologie oder Medizin. Im Jahr 1977 schlug P.
Mansfield dann eine MR-MeBsequenz vor, mit der ein ganzes Bild nach nur einem einzigen
Anregungsimpuls (in einem single shot) gemessen werden kann; die Methode nannte er Echo-
Planar-Bildgebung (EPI, echo planar imaging) [Mansfield 1977]. Bei diesem Verfahren wurde
die Fourier-Transformation fiir die Bildrekonstruktion eingesetzt, die in der Folge zur beinahe
ausschlieBlichen Rekonstruktionsmethode in der MR-Bildgebung wurde. Sie war 1750 von dem
franzosischen Mathematiker Joseph Fourier entwickelt worden, um die mathematische
Beziehung zwischen ,realem’ Raum und dem Raum der Ortsfrequenzen (k-Raum) zu
beschreiben. In der MR-Bildgebung entsprechen allerdings die ,real’ in der Zeitdomine
gemessenen Signale den Ortsfrequenzen (dem k-Raum), wéhrend sich die ortsaufgeldsten Bilder
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durch eine — genaugenommen inverse — Fourier-Transformation berechnen lassen (zur Fourier-
Ortskodierung s. Abschnitt 2.2.2). Fourier-Analyseverfahren wurden bereits 1966 in die NMR-
Methodik eingefiihrt, als R. R. Ernst (Nobelpreis fiir Chemie 1992) die Fouriertransformations-
Spektroskopie priasentierte und damit die NMR-Spektroskopie revolutionierte [Ernst 1966], die
bis dahin mit continuous-wave(cw)-Methoden arbeitete. Die ersten kommerziell erhiltlichen
MR-Tomographen wurden Anfang der achziger Jahre produziert. Fiir klinisch-radiologische
Messungen wurden anfangs einfache Spin-Echo- und Gradienten-Echo-Messungen eingesetzt.
Eine heftige Weiterentwicklung hin zu schnelleren Mef3sequenzen fand vor allem in der zweiten
Hilfte der achtziger Jahre statt: schnelle Gradienten-Echo-Messungen wie z. B. die FLASH-
Sequenz (fast low angle shot) mit Kleinwinkelanregung [Frahm 1986] oder SSFP-Sequenzen
(steady-state free precession), bei der die Magnetisierung in einem dynamischen
Gleichgewichtszustand gehalten wird, hielten Einzug in die medizinische Bildgebung. Auch
durch die schnelle Spin-Echo-Bildgebung (RARE, rapid acquisition with relaxation
enhancement) [Hennig 1986], die auch fast spin echo (FSE) oder turbo spin echo (TSE) genannt
wird, wurde eine drastische Beschleunigung von radiologischen Untersuchungen erreicht. Die
von P. Mansfield erfundene EPI-MeBmethode [Mansfield 1977] wurde jedoch erst Mitte der
neunziger Jahre in einem breiteren Umfang auf klinischen MR-Geréten zur Verfligung gestellt.
Dies hat seinen Grund vor allem in den hohen Anspriichen, die bei EPI-Messungen an die
Hardware des Tomographen gestellt werden: Ein sehr schnelles und stabiles Schalten der
Magnetfeldgradienten ist unabdingbar; das stationdre Magnetfeld (das Bo-Feld) mul3 duBerst
homogen sein; und nicht zuletzt miissen die Kanile fiir den digitalen Datentransfer sowie das
Bildrekonstruktionsmodul — hohe  Transferraten zulassen. Zusétzlich ist auch die
Bildrekonstruktion selber komplizierter als bei anderen MR-MefBverfahren (Artefakte miissen
reduziert werden und gemessene k-Raum-Daten sind vor der Fourier-Transformation teilweise
umzusortieren). EPI-Messungen finden heute sehr hdufig Anwendung in der funktionellen MR-
Tomographie (fMRT), da die mit ihnen erzeugten T, -gewichteten Bilder sensitiv gegeniiber
dem physiologischen, Hirnaktivitit anzeigenden blood-oxygenation-level-dependent(BOLD)-
Kontrasteffekt sind. Ein zweiter wichtiger Anwendungsbereich mit derzeit stark zunehmender
Bedeutung erwdchst dem EPI-MeBverfahren aus seiner besonderen Eignung fiir die
Diffusionsbildgebung. Annehmbare MeBzeiten unter weitgehender Vermeidung von
Bewegungsartefakten begriinden den Vorteil von EPI-MefBsequenzen, die durch eine PFG-
Spinpréiparierung diffusionssensitiv gemacht werden, gegeniiber anderen diffusionsgewichteten
MeBverfahren.

Die MR-Diffusionsbildgebung nahm ihren Anfang, als 1984 G. E. Wesbey et al. [Wesbey
1984] in einer konventionellen SE-Bildgebungssequenz die Amplitude des Schichtauswahl-
gradienten variierten und aus den gemessenen Bildern Diffusionskoeffizienten in rdumlicher
Auflosung bestimmten. 1982 hatte bereits P. Mansfield die Kombination einer diffusions-
sensitiven PFG-Spinpriparierung mit Fourier-MR-Bildgebung vorgeschlagen, ohne dies jedoch
selber umzusetzen. FEinige Zeit spiter wurden Ergebnisse ortsaufgeloster MR-
Diffusionsmessungen von K. D. Merboldt et al. [Merboldt 1985] publiziert, die aus Messungen
mit einer stimulated-echo-Sequenz mit integrierten Diffusionsgradienten resultierten. D. Le
Bihan fiihrte ebenfalls 1985 bildgebende Diffusionsmessungen mittels einer konventionellen SE-
Sequenz mit PFG-Priparierung durch [Le Bihan 1985]. Diffusionsbildgebung mit EPI-
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Auslesung des Signals wurde jedoch erst 1990 von R. Turner et al. realisiert [Turner 1990]. In
den weitaus meisten Fillen, insbesondere in den medizinisch-biologischen Anwendungen, wird
mit den Techniken der Diffusionsbildgebung die Selbstdiffusion des Wassers, z. B. in
biologischem Gewebe, ortsaufgelost gemessen. Dabei sind einzelne diffusionsgewichtete
Messungen immer nur gegeniiber derjenigen Komponente der molekularen Verschiebungen
sensitiv, welche entlang der Orientierung der in der Sequenz angewandten Diffusionsgradienten
zeigt. Das bedeutet, daB3 bei richtungsabhingiger — d. h. anisotroper — Diffusion die gemessenen
Bilder fiir unterschiedliche Orientierungen der eingesetzten Diffusionsgradienten variieren. Da in
biologischem Gewebe aufgrund der hiufig anisotropen Gewebestruktur (z. B. in Muskeln oder
Nervenbahnen) auch die Selbstdiffusion des Wassers meistens anisotrop ist, kommen oft
MeBprotokolle zur Anwendung, in denen drei separate diffusionsgewichtete Messungen mit
zueinander orthogonaler Ausrichtung der Diffusionsgradienten nacheinander durchgefiihrt
werden. Durch Mittelung der so gemessenen Aufnahmen konnen dann sogenannte isotrop-
diffusionsgewichtete Bilder berechnet werden. Wenn zuséitzlich ein Datensatz mit derselben
MeBsequenz — jedoch ohne Einschalten der Diffusionsgradienten — gemessen wird (also ein
nicht-diffusionsgewichteter Satz von Bildern), ist es moglich, mittels der Stejskal-Tanner-Formel
fiir alle drei orthogonalen Richtungen die (richtungsabhidngigen) Diffusionskoeffizienten fiir die
einzelnen Voxel zu berechnen. Eine Mittelung der auf diese Weise erhaltenen Parameterkarten
ergibt dann sogenannte apparent-diffusion-coefficient(ADC)-Karten. Als Synonym fiir den ADC
ist auch die Bezeichnung mittlere Diffusivitit (MD, mean diffusivity) gebrauchlich. Der
berechnete Diffusionskoeffizient wird bei Messungen in biologischem Gewebe als scheinbarer
(apparent) Diffusionskoeffizient bezeichnet, um ihn vom eigentlichen physikalischen
Diffusionskoeffizienten bei freier Diffusion abzugrenzen, welcher nach der Stokes-Einstein-
Relation vom Molekiilradius, von der Temperatur und von der Viskositdt abhidngig ist. Im
Gegensatz dazu handelt es sich bei der mit MR-Methoden in biologischem Gewebe gemessenen
Diffusion in der Regel um (durch Membranen) behinderte oder eingeschrinkte Diffusion, von
welcher nur der rdumliche und zeitliche Mittelwert — {iber einzelne Voxel und tiber die Dauer der
PFG-Préparierung gemittelt — bestimmbar ist. Daraus ergibt sich fiir medizinisch-biologische
Anwendungen eine Abhingigkeit der gemessenen scheinbaren Diffusionskoeffizienten von der
zugrundeliegenden histologischen Struktur. Hieraus leitet sich die Bedeutung der MR-
Diffusionsbildgebung als eine nichtinvasive Untersuchungsmethode mit einer gewissen
physiologischen bzw. mikrostrukturellen Aussagekraft ab. Insbesondere konnte bei Patienten mit
akutem Schlaganfall Mitte der neunziger Jahre gezeigt werden, daf isotrop-diffusionsgewichtete
Bilder und vor allem berechnete ADC-Karten geeignet sind, innerhalb des infarzierten Areals
ischdmische und bereits nekrotische Hirnbereiche zu unterscheiden. Da diese Information von
entscheidender Bedeutung fiir die Akuttherapie sein kann, hat die diffusionsgewichtete Bild-
gebung als Untersuchungsmethode bei akutem Schlaganfall heute eine nicht zu unterschitzende
Bedeutung.

Die beschriebene Methode, bei der drei zueinander orthogonale Diffusionsrichtungen
gemessen werden, ist nur sehr eingeschrinkt tauglich, anisotrope Diffusion zu beriicksichtigen
und zu messen. Im Jahr 1994 wurde daher von P. J. Basser et al. die Diffusionstensorbildgebung
(DTL, diffusion tensor imaging) prasentiert [Basser 1994a]. In dieser Methode wird die Diffusion
als Tensor zweiter Ordnung behandelt, um so — mathematisch einfach handhabbar — eine
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Orientierungsabhingigkeit formulieren zu kdnnen. Es ist wichtig, sich bei Verwendung von
Diffusionstensoren dariiber im Klaren zu sein, dall dieses Modell strenggenommen nur fiir den
Fall von GauBscher — also uneingeschrinkter — Diffusion gilt, bei der im anisotropen Fall die
Werte der mittleren quadratischen Verschiebung der Molekiile in der jeweiligen Raumrichtung
aufgetragen einen Ellipsoid beschreiben, einem Verhalten, wie es z. B. in Flissigkristallen
vorkommt. Damit ist das Tensormodell im Falle von behinderter Diffusion in biologischem
Gewebe nur eine Néherung. Der Darstellung von P. J. Basser folgend lassen sich ortsaufgeldste
Diffusionstensormessungen relativ einfach durchfiihren. Da der Diffusionstensor symmetrisch
sein muB, besitzt er sechs unabhidngige Elemente, was die Messung von mindestens sechs in
nicht kollinearen Richtungen diffusionsgewichteten Messungen notwendig macht — und
zusitzlich eine nicht-diffusionsgewichtete Messung als Referenz. Die einzelnen MR-Messungen
fiir die Diffusionstensorbildgebung unterscheiden sich in keiner Weise von den zuvor
beschriebenen diffusionsgewichteten Messungen ohne Anwendung des Tensormodells. Die
Berechnung der Diffusionstensoren (s. Abschnitt 2.4.2) findet wihrend der Datennach-
bearbeitung statt [Basser 1994b]. Durch eine anschlieBende voxelweise Hauptachsentrans-
formation werden die Tensoren diagonalisiert und die Eigenwerte und Eigenvektoren berechnet.
Der scheinbare Diffusionskoeffizient (ADC) ergibt sich nun als Mittelwert der drei Eigenwerte.
Die Richtung stirkster Diffusion zeigt entlang des zum groBten Eigenwert gehdrenden
Eigenvektors. Basierend auf den aus der Diffusionstensorbildgebung erhaltenen Eigenwerten
definierten C. Pierpaoli und P. J. Basser 1996 zwei sich nur geringfiigig unterscheidende skalare
MaBe fiir die Anisotropie der Diffusion, den fraktionalen Anisotropieindex (FA) und den
rationalen Anisotropieindex (RA) [Pierpaoli 1996]. Beide Anisotropieindizes (Al) zeichnen sich
dadurch aus, daB sie rotationsinvariant sind, was die Reproduzierbarkeit der Werte bei
Berechnungen aus Bilddaten wiederholter Untersuchungen erhoht. Die aus Diffusionstensor-
messungen erhaltenen ADC- und Al-Karten wurden in einer Reihe von neurologischen
Erkrankungen, wie z. B. bei Multipler Sklerose (MS) [Larsson 1992, Werring 2000],
amyotropher Lateralsklerose (ALS) [Toosy 2003], Parkinson- [Schocke 2004] und Alzheimer-
Krankheit [Head 2004] sowie bei Hirntumoren [Wieshmann 2000] zur Charakterisierung von
histopathologischen bzw. mikrostrukturellen Verdnderungen eingesetzt. Die genauen
Funktionsweisen, mit denen sich unterschiedliche histopathologische Prozesse wie
Demyelinisierung, axonaler Verlust, vasogenes bzw. ischimisches Odem oder Gliose auf die
gemessenen Diffusionsparameter auswirken, sind derzeit noch nicht restlos geklért.

In den Jahren nach der Einfiihrung der Diffusionstensorbildgebung wurden viele Fortschritte
im Bereich der MeBtechnik gemacht. Hier sind vor allem Techniken zur Artefaktreduzierung zu
nennen, wie z. B. die Verbesserung der Vorverzerrung (preemphasis) bei der Gradienten-
ansteuerung sowie Modifizierungen der PFG-Spinpréparierung zur Reduzierung von Wirbel-
stromen. Techniken zur Kompensation von unerwiinschten Maxwellterm-Gradienten (conco-
mitant gradients, s. Abschnitt 2.2.4.2) sowie Methoden zur Unterdriickung des Fettsignals (z. B.
durch rdumlich und spektral selektive Anregungsimpulse, spatial-spectral pulses) wurden
entwickelt. Aulerdem wurde die Performance der Gradientenspulen und -verstirker verbessert,
wodurch die maximale Gradientenstirke erhoht und die Schaltzeiten (ramp times) reduziert
wurden. Damit kann eine starke Diffusionswichtung in kiirzerer Zeit erfolgen, was ein
verbessertes Signal-Rausch-Verhéltnis ermoglicht. Hier sind jedoch physiologische Grenzen
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gesetzt, da sehr schnell geschaltete starke Magnetfeldgradienten periphere Nervenstimulationen
induzieren konnen. Sogenanntes ramp sampling (das Auslesen des RF-Signals noch wihrend der
Ein- und Ausschaltzeiten der frequenzkodierenden Gradienten) erlaubt schnellere und damit
auch weniger verzerrte Messungen.

Einige Publikationen beschéftigten sich in der zweiten Hilfte der neunziger Jahre mit der
Optimierung liberbestimmter Diffusionstensor-MeBschemata [Xing 1997, Jones 1999, Papadakis
1999, Skare 2000]. Dabei sind vor allem Anzahl und Orientierungen der Diffusionsgradienten
wichtige Parameter im Hinblick auf gut reproduzierbare Werte der aus den Messungen
abgeleiteten, Diffusionsprozesse charakterisierenden GrofBlen. Einige Methoden zur Korrektur
von wirbelstrombedingten Verzerrungen in der Datennachbearbeitung wurden vorgestellt (s.
Abschnitt 2.5.2). AuBBerdem wurden Verfahren zur Korrektur des systematischen Fehlers der
detektierten Diffusionskoeffizienten infolge des Rauschens auf diffusionsgewichteten Bildern
beschrieben [Miller 1993, Dietrich 2001].

Ein innovativer Schub fiir die MR-MeBtechnik — auch im Hinblick auf Diffusionsmessungen
— kiindigte sich dann 1997 bzw. 1999 an, als verschiedene Ansitze fiir die parallele MR-
Bildgebung (pMRT) présentiert wurden. Die wichtigsten Verfahren fiir pMRT sind: SMASH
(simultaneous acquisition of spatial harmonics) [Sodickson 1997] und SENSE (sensitivity
encoding) [PriBmann 1999]. Bei diesen Verfahren teilt sich ein ganzer Array von RF-Spulen die
Akquisition der Bildinformation, so dal} jeder einzelnen Spule nur die Messung eines Teils des
k-Raums zukommt. Die MeBsignale der verschiedenen Spulen werden in der Bildrekonstruktion
zusammengebracht, indem ihre geometrischen Profile als zusétzliche ortskodierende Information
behandelt werden (géngige Fourier-Ortskodierungsverfahren vgl. Abschnitt 2.2.2). Vorteile der
pMRT-Methoden sind vor allem eine reduzierte MeBzeit und verringerte Verzerrungen der
gemessenen Bilder. Seit kurzem sind pMRT-Verfahren auch fiir kommerzielle MR-Geréte
erhiltlich. Die pMRT-Technik erfordert allerdings zusétzliche Hardware (spezielle Spulen und
mehrere getrennte Datenkanile inklusive separater RF-Signalverstirker und Analog-Digital-
Wandler), spezielle Bildgebungssequenzen und eigene Bildrekonstruktionstechniken. Auch in
der Diffusionsbildgebung wird die pMRT-Technik mit Erfolg angewandt [Jarmann 2004].

Eine ebenfalls relativ neue Entwicklung auf einem vollig anderem Gebiet betrifft die
Weiterverarbeitung der aus der Diffusionstensorbildgebung erhaltenen Information. Unter der
Annahme, daf} in der weiflen Substanz des Gehirns die Ausrichtung der Diffusionstensoren die
rdumliche Orientierung von axonalen Stringen widerspiegelt, konnen solche Stringe mit
geeigneten Algorithmen verfolgt werden. Seit 1999 wurde eine ganze Reihe von
unterschiedlichen Ansdtzen fiir diese sogenannte Traktographie (fiber tracking) [Mori 1999,
Poupon 2000, Hagmann 2003, Behrens 2003] prisentiert. Die unterschiedlichen Methoden
lassen sich grob in deterministische und probabilistische Verfahren unterteilen. Das Ziel dieser
Methoden ist es, Konnektivitdten zwischen verschiedenen Hirnarealen zu bestimmen. Die hier
zur Anwendung kommenden meBdatenbasierten Simulationsverfahren haben das Problem
multipler Fehlerfortpflanzung, ausgehend von jedweder noch so kleinen Artefaktbehaftung der
Daten. Vor dem Hintergrund solch anspruchsvoller Anforderungen an die Qualitdt der Mef3daten
ist auch das in dieser Arbeit prisentierte Verfahren zur Korrektur von durch Wirbelstrome
erzeugten Bildverzerrungen zu sehen.
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2.2 Magnetresonanzbildgebung

Im folgenden Abschnitt werden nach Einfiihrung der Blochschen Gleichungen die Grundlagen
der Fourier-MR-Bildgebung im allgemeinen dargestellt. Das spezielle Verfahren der Echo-
Planar-Bildgebung (EPI) wird geschildert. Auf die Anfilligkeit dieser Me3methode gegeniiber
Bildverzerrungen aufgrund von Magnetfeldinhomogenititen wird dann detailliert eingegangen.
Abschliefend wird eine theoretische Beschreibung dieser Verzerrungsartefakte geliefert. Eine
umfassende Darstellung verschiedenster Aspekte der MR-Bildgebung ist in den Standardwerken
von P. T. Callaghan [Callaghan 1991] und E. M. Haacke et al. [Haacke 1999] zu finden. Die
Echo-Planar-Bildgebung ist eingehend in dem von F. Schmitt et al. [Schmitt 1998]
herausgegebenen Buch beschrieben. Auf eine Einfiihrung in die Grundlagen der kern-
magnetischen Resonanz wird hier verzichtet. Fiir eine ausfiihrliche Darstellung der NMR
(nuclear magnetic resonance) sei auf die Standardwerke von A. Abragam [Abragam 1961] und
R. R. Ernst et al. [Ernst 1990] verwiesen.

2.2.1 Die Blochschen Gleichungen

Die Blochschen Gleichungen wurden 1946 von F. Bloch [Bloch 1946b] phinomenologisch
begriindet. Sie stellen die Bewegungsgleichungen fiir den Magnetisierungsvektor M (¢) der
Spins unter Beriicksichtigung von Relaxationsprozessen dar. In komponentenweiser Darstellung
bilden die Blochschen Gleichungen ein System von drei Differentialgleichungen:

d - g M.
dth(z)—(M(r) ¥ B), T

d ~ ) MO

EMy(t)—(M(t) 7B), m @.1)
4= «yB) - Mo—M.(1)

dtha)—(M(r) ¥B). r

Mit 7| wird die Zeitkonstante der longitudinalen Relaxation und mit 75 die Zeitkonstante der
transversalen Relaxation bezeichnet. y ist das gyromagnetische Verhéltnis. Im Fall des Protons
ist y=267,5-10°rad T"'s". B bezeichnet das lokale Magnetfeld. Dieses setzt sich aus dem
stationdren Feld By, und dem Hochfrequenzfeld B;(f) zusammen. In der MR-Bildgebung
kommen die zeitweilig geschalteten rdumlichen Magnetfeldgradienten hinzu.

In (2.1) wird das Bo-Feld — ohne Einschrinkung der Allgemeinheit — in z-Richtung
angenommen. Damit konnen die Gleichungen fiir die x- und die y-Komponente getrennt von der
z-Komponente betrachtet werden. Wenn man auferdem mit

mp(t)= M (t)+i My(t) (2.2)

die transversale Magnetisierung in komplexen Koordinaten ausdriickt, so lassen sich die
Bewegungsgleichungen fiir die transversale Magnetisierungskomponente zu einer Gleichung
zusammenfassen:
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Ausgehend von dieser Gleichung 146t sich dann die Torrey-Bloch-Gleichung [Torrey 1956]
formulieren, welche den Zerfall der transversalen Magnetisierung durch Diffusionsprozesse
mittels eines zusatzlichen Terms beschreibt (s. Abschnitt 2.4.1).

2.2.2 Fourier-Ortskodierung in der MR-Bildgebung

Die Losung der Bloch-Gleichung fiir die transversale Magnetisierung (2.3) in einem homogenen
duBeren Magnetfeld B, unter Beriicksichtigung von transversalen Relaxationseffekten ist

m(t)y=pe? e 7P (2.4)

Dabei beschreibt p die Magnetisierungsdichte. Betrachtet man eine makroskopische Probe, so
sind die Materialeigenschaften p und 7> im allgemeinen ortsabhidngig. Werden auflerdem noch
rdumliche Inhomogenitéten — oder auch vorsitzlich geschaltete Gradienten — von By sowie deren
zeitliche Verdanderungen berticksichtigt, so ist fiir die lokale Magnetisierung zu schreiben:

m(x,t)=p(x) e e_iij(xJ)dt . (2.5)
Dabei beginnt das Zeitintegral {iber B(x,f) zum Zeitpunkt der resonanten Anregung. Die gesamte
transversale Magnetisierung im gemessenen Objekt 148t sich dann schreiben als

—iyJ.B(x,t)dtdx

My oy (D=] p(x) e " e (2.6)
Wenn sich B(x,f) aus dem zeitlich und rdumlich konstant angenommenen By-Feld und den auf
einen Anregungsimpuls folgenden, iiberlagerten Gradientenfeldern G(f) zusammensetzt, ergibt
sich

MT,Obj(t):J-p(x) ) e—iy(BOijG(t)dt)dx ' 2

Das Integral bezeichnet das Volumenintegral der transversalen Magnetisierung liber das gesamte
MeBobjekt. Der Relaxationsterm e/ wird in der folgenden Beschreibung der Fourier-
Bildrekonstruktion nicht beriicksichtigt, obwohl er durchaus einen Einflul auf die rdumliche
Zuordnung des Signals in der Bildrekonstruktion hat, insbesondere wenn die Rohdaten einer
Messung in unterschiedlichen zeitlichen Abstinden zu den Anregungsimpulsen gemessen
wurden (z. B in single-shot-EPI-Messungen). Dann sind die Rohdaten unterschiedlich stark
durch die Relaxationsprozesse in ihrem Signal reduziert und die Multiplikation mit e /1) in
Gleichung (2.7) stellt sich nach Durchfiihrung der im folgenden beschriebenen Fourier-
Transformation als Faltung der resultierenden Bilddaten mit der entprechenden fourier-inversen
Funktion dar. Dies entspricht einer Linienverbreiterung im analysierten Frequenzspektrum und

bedeutet somit eine Signalverwaschung — aber keine Verzerrung — auf den rekonstruierten
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Bildern. Der beschriebene 7>-abhingige und damit auch ortsabhéngige Faltungskern ist Teil der
sogenannten Punkt-Antwort-Funktion (point spread function, PSF).

Das grundsitzliche Prinzip der Fourier-Rekonstruktion soll nun fiir den einfacheren,
idealisierten Fall ohne Relaxation formuliert werden. Fiir die weitere Beschreibung ist es
niitzlich, an dieser Stelle die Definition

y [G(t)dr'=k(t) (2.8)

einzufithren. Mit dieser Substitution und unter Weglassung der Relaxationseffekte 146t sich
Gleichung (2.7) schreiben als:

Moy (0= p(x) e 0P 09 2.9)

Dieses Volumenintegral {iber die lokale Magnetisierung entspricht der Summe aller
prizedierenden magnetischen Dipole in einem MeBobjekt. Das von ihnen emittierte elektro-
magnetische Signal ist proportional zu M7 . In einer geeigneten, in der Ndhe angebrachten
Spule wird durch das resultierende hochfrequente magnetische Wechselfeld ein Wechselstrom
induziert, welcher in einem Schwingkreis ein meBbares Spannungssignal erzeugt. Das als
Spannung mefBbare Signal ist proportional zur Magnetisierung in Gleichung (2.9). Héufig finden
Spulen mit mehreren Spulenelementen Anwendung, um ein optimales Signal-Rausch-Verhéltnis
und eine mdglichst homogene Ausleuchtung des MeBobjekts zu erhalten. Zum Beispiel
ermOglicht eine sogenannte bird-cage-Spule, wie sie auch fiir die Messungen zu dieser Arbeit
angewandt wurde, eine Signaldetektion in Quadratur, d. h. es werden Real- und Imaginérteil (x-
und y-Komponente) des Signals simultan gemessen. Sogenannte phased-array-Spulen sind ein
weiteres Beispiel fiir zusammengeschaltete Einzelspulen. Die Abhidngigkeit des mefBbaren
Signals vom Spulendurchmesser und vom Abstand des MeBobjekts zur Spule begriindet jedoch
im allgemeinen ein rdumliches Empfindlichkeitsprofil c(x) der verwendeten MeBspule, so daf3
die mef3bare hochfrequente Signalspannung als

U, (£) ~ j c(x) p(x) e ErkOx) g (2.10)

geschrieben werden muf3. Durch multiplikative Mischung dieses Signals mit der Larmorfrequenz
w;=yB, und Filterung des Signals mit einem TiefpaBfilter wird der hochfrequente Anteil
e %" des Signals nun eliminiert und nach analoger Signalverstirkung verbleibt das analoge
niederfrequente Signal

U,e(t) ~ [ e(x) p(x) e dx . (2.11)

Die Signalverarbeitung in der MR-Tomographie erfolgt anhand von diskreten MeBBwerten
nach Digitalisierung dieses Niederfrequenz-Signals in einem A/D-Wandler. Beim Digitalisieren
wird das Signal ein weiteres Mal verstirkt, und zwar so, dafl ein optimaler Dynamikbereich bei
vorgegebenem Datenformat (oft werden 12 bit innerhalb von Zwei-Byte-Integer-Daten belegt)
fiir die Daten genutzt wird. Das digitale Signal ist nun
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S(k(t)) = [p'(x)e ™ d’x | (2.12)

wobei p'(x) das Produkt von realer Magnetisierungsdichte p(x), dem Empfindlichkeitsprofil
der Spule c(x) gegeniiber dem MeBobjekt und allen erwdhnten, skalaren Proportionalitdts-
faktoren ist. p'(x) ist also die ,scheinbare’ Magnetisierungsdichte in relativen (digitalen)
Einheiten, wird aber im folgenden einfach als Magnetisierungsdichte oder Spindichte bezeichnet.

Wie die Ortsvektoren x bilden die Vektoren k(f) einen dreidimensionalen Vektorraum.
Dieser wird k-Raum genannt; die einzelnen Punkte k(7) sind die Ortsfrequenzen. In Umkehrung
von Gleichung (2.12) 148t sich die Spindichte p'(x) durch eine inverse Fourier-Transformation
aus dem Signal S(k(¢)) berechnen:

p'(x)= [ S(k(1)) " &k . (2.13)

Fir die digitalisierten Daten S(k(¢)) ist nun anstelle von Gleichung (2.13) die inverse
diskrete Fouriertransformation (DFT) anzuwenden:

ik x

p(x)=2S(k;)e” (2.14)
J

Die Schreibweise k; anstelle von k(f) wurde jetzt gewdhlt, um auszudriicken, dal das einem
bestimmten Vektor & entsprechende komplexwertige Signal im Prinzip zu jedem beliebigen
Zeitpunkt gemessen werden kann. Fiir eine korrekte Zuordnung k; — S(k;) jedes digitalen
MeBwerts S(k;) zu seiner k-Raumkoordinate ist nach der Definition (2.8) einzig die Gradienten-
Historie seit dem Anregungspuls wesentlich. Bedingung fiir eine erfolgreiche Bildrekonstruktion
ist nur, daB fiir alle k&-Werte, die in die Fourier-Bildrekonstruktion eingehen, nach Beendigung
der Datenakquisition MeBwerte S(k;j) vorhanden sind. Fiir eine vollstindige Akquisition der
MeBwerte S(k;) sind also prinzipiell verschiedene sogenannte Trajektorien durch den k-Raum
moglich, je nach zeitlichem Schema, in dem die ortskodierenden Gradienten geschaltet werden.
Die MeBpunkte im k-Raum liegen iiblicherweise auf einem rechtwinkligen Gitter, welches nicht
1sometrisch sein muf3. Die Gitterkonstanten, d. h. die Abstinde zwischen den Gitterpunkten, sind
Aky ,Aky bzw. Ak, in x-, y- bzw. z-Richtung. Der Index j in Gleichung (2.14) lauft iiber alle
Gitterpunkte innerhalb eines quaderformigen Ausschnitts des k-Raums fiir den drei-
dimensionalen Fall bzw. innerhalb eines rechteckigen Ausschnitts bei zweidimensionaler
Messung. Je nach Dimension der gemessenen Matrix beschreibt Gleichung (2.14) eine zwei-
oder dreidimensionale DFT.

Die gemessenen komplexen Daten {S(k;)} werden als Rohdaten bezeichnet; die berechneten,
im allgemeinen ebenfalls komplexen Daten {p'(x)} sind die Bilddaten. Roh- und Bilddaten
haben ohne Anwendung von Interpolationsverfahren oder von Methoden der partial-k-space-
Akquisition (s.u.) die gleiche MatrixgroBe. Meistens wird eine zweidimensionale Matrix
gemessen (bei schichtselektiver Anregung, s. u.). Aber auch Verfahren zur Messung einer drei-
dimensionalen Matrix (3D-MeBsequenzen) werden hiufig angewandt. Die Messungen fiir diese
Arbeit wurden mit einer 2D-Sequenz vorgenommen, weshalb auf die 3D-Methode im folgenden
nicht weiter eingegangen wird.
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In 2D-MeBverfahren wird die Anregung nur einer begrenzten, planaren Schicht innerhalb
des Probenvolumens — sogenannte schicht-selektive Anregung — erreicht, indem wihrend des
Anregungs-RF-Impulses ein Magnetfeldgradient eingeschaltet wird, so dall die eingestrahlte
Radiofrequenz nur in einer Schicht senkrecht zum Magnetfeldgradienten resonant ist. Um eine
moglichst scharfe Begrenzung der Schicht zu erhalten (Rechteckprofil im Querschnitt), wird der
RF-Anregungsimpuls durch eine charakteristische Hiillkurve im Zeitverlauf moduliert (z. B.
sinc-Profil). Je nach Richtung des den Anregungsimpuls begleitenden Magnetfeldgradienten sind
schiefe Schichtorientierungen mdglich. Eine Verschiebung der Lage der Schicht entlang der
Richtung des Schichtauswahlgradienten 148t sich durch eine Verdnderung der Anregungs-
frequenz erreichen. Auf diese Weise ist es moglich, ein Probenvolumen liickenlos Schicht fiir
Schicht zu messen.

Fir die im folgenden ausgefiihrten Betrachtungen iiber 2D-Messungen werden — ohne
Einschrinkung der Allgemeinheit — die Richtungen der Ortskodierung in x- und y-Richtung
angenommen. Wenn in den Messungen die Akquisitionstrajektorie zeilenweise den k-Raum
durchlduft, kann die Konvention getroffen werden, da x die frequenzkodierte Richtung
bezeichnet, d. h. die Richtung, in welcher bei konstant eingeschaltetem Magnetfeldgradienten
eine Reihe von Messungen in schneller Folge nacheinander gemacht werden. In diesem Fall ist
in den Gleichungen (2.10) bzw. (2.11) k, proportional der Zeit und das Signal Uy ist genau das
Zeitsignal, das sich als Uberlagerung der verschiedenen Larmorfrequenzen aus dem gesamten
MeBvolumen ergibt. Mit y soll die phasenkodierte Richtung bezeichnet werden, in der die
Koordinaten k&, mit auBerhalb der Akquisitionsphasen geschalteten Magnetfeldgradienten
erreicht werden.

Die Summe iiber j in Gleichung (2.14) ist fiir den zweidimensionalen Fall iibersichtlicher als
Summe {iber zwei im k-Raum orthogonal laufende Indizes m (in x-Richtung) und # (in y-
Richtung) zu schreiben:

p'(x)=2> S(k,,)e"* (2.15)

Zur Berechnung der DFT werden in der Regel Algorithmen der schnellen Fourier-
transformation (fast fourier transform, FFT) eingesetzt, was zur Folge hat, da3 als Matrixgrofe
hiufig Potenzen von zwei gewahlt werden.

In konventionellen Sequenzen, wie z. B. einer einfachen Spinecho- oder einer Gradienten-
echo-Sequenz folgt auf einen Anregungsimpuls nur je ein Kodierungsschritt in Phasenko-
dierungsrichtung. In schnellen Multiecho-Sequenzen (z. B. EPI- und Fast-Spin-Echo-Sequenzen)
werden nach einem initialen Anregungspuls wéhrend einer Folge von wiederholten Echos
mehrere Phasenkodierungsschritte nacheinander durchgefiihrt, fiir welche jeweils ein frequenz-
kodierter Signalzug akquiriert wird. In sogenannten single-shot-Verfahren ist es sogar moglich,
die vollstdndige Matrix nach nur einem einzigen Anregungsimpuls zu messen. Dies bedeutet
eine enorme Beschleunigung des MeBverfahrens. Noch kiirzer wird die MeBzeit, wenn fiir eine
Schicht nur etwas mehr als die halbe k-Raum-Matrix gemessen wird und daraus das Bild
rekonstruiert wird (partial k-space sampling) — wie es bei der fir diese Arbeit benutzten
diffusionsgewichteten EPI-Sequenz der Fall ist. Dies ist moglich, da unter der Annahme, daf3 das
rekonstruierte Bild reelwertig ist, die gesamte gemessene, komplexwertige k-Raum-Matrix

18



redundante  Information enthdlt, da hermitesche Symmetrie der Matrixelemente
S(k_,, _,)=S(k,,, ) erforderlich ist, um nach der Fourier-Transformation den Imaginirteil fiir alle
Bildpunkte verschwinden zu lassen.

Die Abmessungen des nach der Fouriertransformation erhaltenen Bildes sind ausschlie8lich
abhingig von den Abstinden Ak, bzw. Ak, zweier benachbarter Gitterpunkte im k-Raum. Das
1aBt sich folgendermaBen zeigen. Mit k = nAk, n €N und —N/2 < n < N/2 1Bt sich die DFT
(2.15) im eindimensionalen Fall schreiben als

p'(x) = > S(nAk) e Ak (2.16)
~N/2<n<N/2

N ist die MatrixgroBle in x- bzw. in y-Richtung. Der angegebene Wertebereich fiir n zwischen
—N/2 und +N/2 und die sich daraus ergebende zentrale Position des Matrixelements mit k=0
spiegelt wider, dal beim Messen der Rohdaten die DC-Komponente der Ortsfrequenzen im
Zentrum der k-Raum-Matrix liegen mul3. Aufgrund der Periodizitit der Exponentialfunktion in
Gleichung (2.16) ergeben sich fiir p'(x) an den Stellen x+ ; % mit j €N identische Werte wie
am Ort x. Damit hat der maximale Ortsraum, fiir den ohne Bildeinfaltungen (wrap around
artefact) aus den Melldaten {S(nAk)} das Bild {p(x)} berechnet werden kann, eine Abmessung
von %. Dies entspricht dem auf die Ortsfrequenzen angewandten Nyquist-Theorem. Bei unter-
schiedlichem Ak in Frequenz- und Phasenkodierungsrichtung sind auch die Bildabmessungen in
beiden Richtungen verschieden. Die Abmessungen des Bildes werden als field of view (FOV, in
Formeln L, bzw. L,) bezeichnet. Fiir die x-Richtung ergibt sich beispielsweise:
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L =X min = .
Ak,

X max

x (2.17)

Die Auflosung des Bildes ergibt sich mittels Division durch N,, da die gemessene Matrix im k-
Raum dieselbe Grofle wie die Bildmatrix hat:
L 2r 2n

Ax: X = =
N, NAk, |k —k

(2.18)

x,max /Vx,min

Die Gleichungen (2.17) und (2.18) lassen sich genauso fiir die y-Richtung formulieren.

Fir die Durchfiihrung von Messungen mit fest vorgegebenem FOV und ebenfalls
vorgegebener rdumlicher Auflosung, besteht noch ein in gewissen Grenzen frei wihlbarer
operativer Parameter. Dies ist die Mebandbreite Av, (in Hertz) fiir die Signalakquisition in der
frequenzkodierten Richtung. Thr inverser Wert

Tow = 7 (2.19)
wird als dwell time bezeichnet. Dies ist das Zeitintervall, mit dem der A/D-Wandler wahrend der

Akquisition eines MeBzugs — idealerweise wihrend eines konstanten Feldgradienten — getaktet
wird. Aus der Gleichung (2.8) ergibt sich dann fiir die frequenzkodierte Richtung

Ak, =7y Gy 4 . (2.20)
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Setzt man dies in Gleichung (2.17) ein, so ergibt sich zwischen der gewidhlten Mefbandbreite
Avy, dem gewiinschten FOV und der fiir die Messung notwendigen Gradientenstirke G, der
Zusammenhang

1 yG.L,

Ay =— .
T r (2.21)

w

Messungen, welche bei vorgegebenem FOV, mit unterschiedlicher Bandbreite durchgefiihrt
werden, unterscheiden sich also in der eingesetzten Gradientenstirke. Es besteht hier kein
Zusammenhang mit der Ortsauflosung Ax. Diese 14Bt sich nach Gleichung (2.18) durch eine
verdnderte Anzahl N, der MeBpunkte bei identischem Ak, (also bei identischem Produkt von 7,
und G,) variieren.

Da die Fouriertransformation positive und negative Frequenzen unterscheidet, enthilt das in

Gleichung (2.11) beschriebene niederfrequente Signal Frequenzen zwischen vx’mm:—% und
vx’maX:erf—f;. Um ein glinstiges Signal-Rausch-Verhéltnis zu erreichen, wird die bereits

erwdhnte analoge Tiefpalifilterung des niederfrequenten Signals diesem Frequenzbereich
angepalt.
Die Bandbreite pro Pixel in Frequenzrichtung Av, ist entsprechend Gleichung (2.21)

_Avx_ I

Av, =
N Nx Taw

X

1
T_m . (2.22)
Hier ist z,, die Auslesezeit (read-out time) fiir eine Zeile im k-Raum (s. Abbildung 2.1).

Im allgemeinen lassen sich fiir die phasenkodierte Richtung keine den Gleichungen (2.19)
bis (2.22) entsprechende Aussagen treffen. Dies gilt insbesondere fiir Sequenzen, in denen jedem
einzelnen gemessenen Signalzug ein eigener Anregungsimpuls vorausgeht. Wenn jedoch auf
einen Anregungsimpuls folgend eine ganze Reihe von Zeitsignalen mit unterschiedlichem &,
wihrend einer Sequenz von Gradientenechos gemessen wird, wie es bei der EPI-Sequenz (s.
Abschnitt 2.2.3) der Fall ist, ist es sinnvoll, analog zu (2.20)

Ak, = v Gy 1y = v J T (2.23)
zu schreiben und dabei mit
J = (G 1pe)/Tes (2.24)

den zeitlich gemittelten Magnetfeldgradienten in der phasenkodierten Richtung einzufiihren.
Dabei ist 7,. die Dauer, fiir die der phasenkodierende Gradient G, zwischen zwei gemessenen
Signalziigen eingeschaltet wird, um den néchsten Phasenkodierungsschritt zu bewirken. 7, steht
also fiir die phase encoding time. 7. ist die echo spacing time und bezeichnet das Zeitintervall
zwischen zwei aufeinanderfolgenden Echos, welches identisch der Zeitspanne zwischen zwei
aufeinanderfolgenden, mit unterschiedlicher Phasenkodierung gemessen Signalziigen ist (s. Ab-
bildung 2.1). J ist also die Gradientenstdrke, die der phasenkodierende Gradient bei vorge-
gebenem 7., und Ak, haben miiflite, wenn er kontinuierlich eingeschaltet wire. Aufgrund der
Analogie von 7., und J im Fall der Phasenkodierung zu z;, und G, fiir die Frequenzkodierung
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Abbildung 2.1: Zeitschema einer spinecho-refokussierten EPI-Sequenz. Das Echo erreicht sein Maximum zum
Zeitpunkt ¢=27. Die Anzahl der dargestellten Echos ist gegeniiber der wahren Anzahl stark reduziert. Die
verschiedenen, die EPI-Akquisition charakterisierenden Zeitintervalle sind dargestellt: 7, ist der Echoabstand (echo
spacing time); T, ist die Dauer des phasenkodierenden Gradienten-Blips; 7, bedeutet die Ein- bzw. Ausschaltzeit
der Gradienten (ramp time) und 1z, ist die Zeit fiir das Auslesen des jeweiligen Echos (read-out time). Es ist der Fall

ohne ramp sampling wiedergegeben.

1aBt sich entsprechend Gleichung (2.21) die Bandbreite in Phasenkodierungsrichtung fiir eine
EPI-Sequenz als

1 yJL
Ay =— = a4 2.25
Yo, 2« (2.25)
beschreiben. Da 7., immer ldnger als N, z;, sein muB}, gilt:
Av
Av, < —= (2.26)

X

2.2.3 Echo-Planar-Bildgebung

Die Echo-Planar-Bildgebung ist eine der moglichen Methoden, um mehrere oder sogar alle
Zeilen des k-Raums kurz hintereinander nach einem einzigen Anregungsimpuls auszulesen,
wodurch duBlerst schnelle Messungen ermoglicht werden. Das Verfahren wurde erstmals 1977
von Peter Mansfield vorgestellt [Manstfield 1977]. Die Strategie besteht darin, nach dem
Anregungsimpuls eine Folge von Gradientenechos zu messen, welche verschiedene Zeilen im k-
Raum fiillen, indem zwischen den Echos kurzzeitig Gradienten in Phasenkodierungsrichtung
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(sogenannte blips) eingeschaltetet werden. Je nachdem, ob die ganze k-Raum-Matrix oder nur
ein Teil der Matrix nach einer Anregung gemessen wird, unterscheidet man zwischen Single-
Shot-EPI und Multi-Shot-EPI, wobei letztere Vorgehensweise auch als segmentiertes EPI
bezeichnet wird.

Das EPI-Verfahren beschreibt streng genommen nur die Methode zum Auslesen des Signals
und kann mit unterschiedlichen Anregungsschemata oder Manipulationen der Transversal-
magnetisierung kombiniert werden. So ist neben dem Auslesen des Signals wéhrend des freien
Induktionszerfalls (FID, free induction decay) auch die Signalakquisition wihrend eines
Spinechos moglich, das durch einen dem anregenden m/2-Impuls folgenden n-Impuls generiert
wird. Die EPI-Bilder weisen einen sogenannten Tz*— oder T,-Kontrast bei Messung wihrend des
FIDs bzw. wihrend des Spinechos auf. Das MeBschema einer spinecho-refokussierten EPI-
Sequenz ist in Abbildung 2.1 dargestellt.

Besonders bei Messungen mit Single-Shot-EP1 konnen die langen Akquisitionszeiten, die
zum Messen der vollstindigen Rohdatenmatrix notig sind, dazu fiithren, dafl aufgrund von
transversaler Relaxation fiir diejenigen k-Werte, die in relativ groem zeitlichen Abstand vom
Spinecho — oder vom Anregungsimpuls bei FID-EPI-Messungen — kaum noch Signal gemessen
wird. Dieser nachteilige Effekt verstirkt sich mit zunehmender Akquisitionszeit, daher besonders
mit zunehmender MatrixgroBBe bzw. erhohter Auflosung. Infolgedessen sind bei einem Bj-Feld
von 1,5 T SE-EPI-Messungen mit einer Matrixgrof3e von N, > 128 nicht sinnvoll. Und selbst bei
N, = 128 1st es in der Regel vorteilhaft, die Akquisitionszeit noch durch den Einsatz von partial-
k-space-sampling (s. Abschnitt 2.2.2) zu reduzieren.

Im folgenden wird die Spin-Echo-EPI-Sequenz kurz beschrieben. Nach einem schicht-
selektiv anregenden n/2-RF-Impuls wird als Startpunkt der k-Raum-Trajektorie ein Eckpunkt der
zu messenden k-Raum-Matrix gewidhlt. Dazu werden mittels eines sogenannten Dephasierungs-
gradienten sowohl in x- als auch in y-Richtung die entsprechenden Dephasierungen der trans-
versalen Magnetisierung bewirkt. Eine Zeit r nach dem m/2-Impuls wird der refokussierende
n-Impuls eingestrahlt, so dal die maximale Refokussierung zur Zeit 27 erfolgt. Wéhrend der
Refokussierungsphase des Spinechos wird eine erste Zeile im k-Raum bei Anwesenheit eines
frequenzkodierenden Gradienten gemessen. Danach wird die Koordinate der Trajektorie im k-
Raum durch einen Gradientenpuls in Phasenkodierungsrichtung um Ak, inkrementiert. Es folgt
die Messung der nichsten Zeile im A-Raum — nun jedoch in entgegengesetzter k,-Richtung,
bewirkt durch eine Invertierung des vorhergehenden frequenzkodierenden Gradienten. Nun folgt
wieder ein Gradientenimpuls in Phasenkodierungsrichtung. Das ganze wiederholt sich, bis fiir
den erforderlichen Bereich im k-Raum alle MefBdaten akquiriert worden sind. Der zeitliche
Ablauf der Messung wird so eingestellt, dal zum Zeitpunkt 27 der maximalen Refokussierung
die Mitte des k-Raums gemessen wird. Zu diesem Zeitpunkt verschwinden alle zeitlich
konstanten Off-Resonanz-Effekte. Das Zeitintervall zwischen Anregungsimpuls und Messung
des Zentrums des k-Raums wird als effektive Echozeit TE bezeichnet. Da alle geraden Zeilen der
Rohdatenmatrix mit negativem frequenzkodierenden Gradienten gemessen wurden, miissen die
MeRdaten dieser Zeilen vor der Fourier-Rekonstruktion gespiegelt werden.

Wenn die Messung, wie in der fiir diese Arbeit verwendeten Sequenz, mittels partial-k-
space-Akquisition vorgenommen wird, ist die Vorgehensweise prinzipiell die gleiche. Jedoch
kann TE verkiirzt werden, da fast die ganze erste Hélfte der Messung ausgespart wird. Um
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Phasenfehler (genaugenommen Unstetigkeiten der Phase) beim Auffiillen der Rohdatenmatrix
mit den konjugiert-komplexen Werten mittels eines geeigneten Algorithmus kompensieren zu
konnen, werden immer einige Zeilen mehr, als es der halben Matrix entspricht, gemessen — im
Falle der hier verwendeten Sequenz 80 Zeilen statt 64. Die Akquisition der Daten wird mit den
Zeilen auf der nicht vollstdndig zu messenden Hilfte der Matrix begonnen. Das Zentrum des k-
Raums ist dann nach relativ kurzer Zeit erreicht. Der Zeitpunkt 7 des refokussierenden n-Pulses
wird so gewdhlt, dal das Spinecho auf genau diesen Zeitpunkt — zu dem das Zentrum des k-
Raums gemessen wird — féllt. TE ist also kiirzer als im Fall einer vollstindigen Messung des k-
Raums.

Die minimalen Schaltzeiten (ramp time) der Gradienten sind technisch durch die maximale
Schaltgeschwindigkeit (slew rate) vorgegeben. Die Gradientenpulse haben ein annidhernd trapez-
formiges Zeitprofil. Das bedeutet, dal die Gradientenflanken einen relativ groBen Anteil der
gesamten Akquisitionszeit einnehmen. Die Akquisitionszeit kann um einiges verkiirzt werden,
indem auch wéhrend der ansteigenden und abfallenden Flanken der frequenzkodierenden
Gradienten gemessen wird. Die kurzen Gradienten-,Blips’ in Phasenkodierungsrichtung wéhrend
der Nulldurchginge der Lesegradienten bleiben dabei ausgespart. Bei zeitlich dquidistanten
Diskretisierungsschritten (mit dem Zeitintervall z,,) liegen die gemessenen Daten nicht mehr auf
den Gitterpunkten der k-Raum-Matrix, so daB3 die wirklichen Werte fiir die Gitterpunkte vor der
Fourier-Rekonstruktion durch Interpolation berechnet werden miissen. Dieses Verfahren wird
ramp sampling genannt und wird in der Sequenz verwendet, mit der die Messungen zu dieser
Arbeit durchgefiihrt wurden.

Vorteilhaft bei der Single-Shot-EPI-Akquisitionsmethode ist auBer der Moglichkeit, eine
extrem kurze Mefzeit pro Datenvolumen zu erreichen, vor allem eine relative Unempfindlichkeit
gegeniiber Korperbewegungen. Beides resultiert aus dem — verglichen mit anderen MR-
Sequenzen — kurzen Zeitintervall, in dem sédmtliche Daten fiir ein Bild ausgelesen werden. In
diffusionsgewichteten Messungen bewirken etwaige Bewegungen wihrend der Applikation der
diffusionswichtenden Gradienten eine starke Phasenverdnderung der transversalen Magneti-
sierung. Beim Auslesen des Signals mit Single-Shot-EPI ist diese Phasenverdnderung fiir alle
Rohdaten ndherungsweise identisch, da sie nach einer einzigen Diffusionspriaparierung akquiriert
werden. Ein solcher konstanter Phasenoffset bewirkt auf den Bildern aufgrund der Linearitét der
Fouriertransformation einen ebenfalls ortsunabhingigen Phasenoffset, welcher sich auf die
iiblicherweise berechneten Betragsbilder nicht auswirkt. Es sollte beachtet werden, daf3
diffusionsgewichtete in-vivo-Messungen unter Anwendung segmentierter MeBverfahren auf-
grund der fiir die verschiedenen Phasenkodierungsschritte unterschiedlichen bewegungsbe-
dingten Phasenverschiebungen ohne spezielle Korrekturverfahren (z. B. mittels zusétzlich
gemessener Navigatorechos) kaum brauchbare Bilder ergeben.

Nachteilig bei Messungen mit EPI ist die starke Empfindlichkeit gegeniiber Feld-
inhomogenitéten (z. B. verursacht durch Suszeptibilititsunterschiede in der Probe, nicht aus-
reichendes shimming oder insbesondere bei diffusionsgewichteten Messungen durch Wirbel-
strome) und gegeniiber weiteren Off-Resonanz-Effekten (z. B. chemische Verschiebung
insbesondere vom Signal der Protonen in Fettmolekiilen). Schwerwiegende geometrische Ver-
zerrungen (im Falle des Fettsignals ausschlieBlich eine geometrische Verschiebung) vor allem in
der phasenkodierten Richtung sind die Folge. Ein weiteres Manko von EPI-Messungen sind
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Verschmierungseftekte (blurring) auf den rekonstruierten Bildern, welche auch wieder primér in
der phasenkodierten Richtung auftreten. Dies liegt daran, dafl Relaxationsprozesse iiber die
relativ lange gesamte Akquisitionszeit eine relevante Minderung des Signals bewirken, was eine
Verbreiterung des fourier-inversen Signals (Faltung mit der entsprechenden Punkt-Antwort-
Funktion) zur Folge hat. Die wahre Auflosung der Messung kann dadurch geringer sein, als es
durch die PixelgroBe spezifiziert ist.

2.2.4  Artefakte in der Echo-Planar-Bildgebung

Wie bereits erwdhnt, wird in der Echo-Planar-Bildgebung die &uferst schnelle Messung von
Bilddatensdtzen mit einer hohen Empfindlichkeit gegeniiber Magnetfeldinhomogenititen
bezahlt. Diese fiihren zu schwerwiegenden Verzerrungsartefakten, wobei die Verzerrungen vor-
nehmlich in der phasenkodierten Richtung der Bilder beobachtet werden. Der Grund hierfiir liegt
in der geringen effektiven Bandbreite der MeBmethode in dieser Richtung. Im folgenden
(Abschnitt 2.2.4.1) wird die Préadisposition der phasenkodierten Richtung fiir durch Feldin-
homogenititen verursachte Verzerrungen genauer begriindet. Durch die genaue Beschreibung
der Auswirkungen von Feldinhomogenitéten wird der Ausgangspunkt fiir die Behandlung von
wirbelstromgenerierten Verzerrungen geschaffen. Auch die von Wirbelstromen bewirkten
Verzerrungen, die das Thema dieser Arbeit darstellen, erhalten allein aufgrund der geringen
Bandbreite in der phasenkodierten Richtung ihre besondere Relevanz.

In einem weiteren Abschnitt (2.2.4.2) werden die durch Maxwell-Gradiententerme
(concomitant field gradients) hervorgerufenen Effekte dargestellt. Solche Maxwell-Gradienten-
terme spielen im Rahmen der theoretischen Begriindung des in dieser Arbeit vorgestellten
Verzerrungskorrekturverfahrens eine gewisse Rolle (s. Abschnitt 3.1) und werden deswegen hier
im Theorieteil allgemein dargestellt.

Weitere Bildartefakte, wie z. B. Verzerrungen aufgrund von nicht-linearen Magnetfeld-
gradienten, durch Bewegung verursachte Bildstorungen oder Signalausldschungen aufgrund von
Suszeptibilititsunterschieden im MeBobjekt, sollen hier nicht weiter behandelt werden, da sie das
einzufilhrende Korrekturverfahren nicht betreffen. Auch der fiir die Echo-Planar-Bildgebung
typische N/2-Ghosting-Artefakt wird nicht weiter thematisiert.

2.2.4.1 Artefakte infolge von Magnetfeldinhomogenitaten

Magnetfeldinhomogenititen erzeugen ridumlich variierende Phasenverschiebungen. Um ihre
Auswirkung auf die Messung darzustellen, wird im folgenden zuerst der eindimensionale Fall
beschrieben. Danach schlief8t sich die zweidimensionale Betrachtung der Effekte bei einer EPI-
Messung an. Die Argumentation folgt im wesentlichen einer von Farzaneh et al. [Farzaneh 1990]
publizierten Darstellung.

In Anwesenheit von Feldinhomogenitéten 148t sich das wirksame B-Feld als Summe aus By-
Feld, dem fiir die Ortskodierung eingesetzten Magnetfeldgradienten sowie einem Term AB(x),
welcher Inhomogenitidten des B-Feldes beschreibt, ausdriicken:

B(x)= B,+xG +AB(x) . (2.27)
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Einsetzen in Gleichung (2.6) und Vernachlédssigung des Relaxationsterms sowie Transformation
ins rotierende Koordinatensystem ergibt das Volumenintegral iiber die ortsabhéngige Modulation
der Transversalmagnetisierung M'(f). Im eindimensionalen Fall — fiir einen gemessenen
Echozug —ist M'(t) dann (das Hochkomma symbolisiert das rotierende Koordinatensystem):

L2
M((t) — J- p(x) e—i}/Gxte—i}/AB(x)t dx . (228)

-L/2

Der mit AB(x) bezeichnete Magnetfeldoffset kann von Magnetfeldinhomogenititen (z. B.
verursacht durch Variationen der magnetischen Suszeptibilitidt oder durch Wirbelstrome) sowie
von chemischer Verschiebung herriihren. In einem einfachen Ansatz soll angenommen werden,
daB3 AB(x) nur konstante und lineare Terme besitzt, also

AB(x)=a+ fx. (2.29)

Dann kann (2.28) geschrieben werden:

L2
M'(t) _ .[ p(x) e—i;/G(x+a/G+ﬂx/G)t dx . (2.30)
-L/2
Mit der Substitution
: B j a
X =x|14+= |[+—= 2.31
148t sich das Integral so formulieren, daf es wieder eine Fouriertransformation darstellt:
17 [x'—a/Gj o
M’(t) — p e e*l}/le dxr ) (232)
1+ 8/G 2[/2 1+ 8/G

Bei der Bildrekonstruktion erhdlt man das Ergebnis der inversen Fouriertransformation in den
Koordinaten x', da y Gt=k und x' in (2.32) die korrespondierenden fourier-inversen Grof3en
sind. Das resultierende Bild ist nach (2.31) also verschoben um ¢ =a/G und gedehnt mit dem
Faktor v_=1+p/G ; der signalskalierende Faktor {=1/(1+£/G) in (2.32) wirkt sich aufgrund
der Linearitit der Fouriertransformation auch auf die Bilddaten aus. Da er reziprok zum
Dehnungsfaktor ist, bleibt das integrierte Signal iiber das Probenvolumen gleich gro3 wie bei
einer unverzerrten Messung.

Im allgemeinen variieren die Inhomogenititen unregelmifig innerhalb des FOV und lassen
sich nicht durch einen linearen Ansatz beschreiben. & und £ sind dann ortsabhéngig, so daB3 sie
nicht mehr aus dem Integral (2.30) herausgezogen werden konnen. Aufgrund der Stetigkeit des
Magnetfeldes ist jedoch eine lineare Modellierung in lokal begrenzten Bereichen moglich, so daf3
jede Region eigene Werte fiir Translation, Dehnung und Signalskalierung erhélt. Das gesamte
Bild ist dann eine Uberlagerung aller Regionen, wobei unterschiedliche Regionen miteinander
interferieren konnen.
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Im zweidimensionalen Fall 146t sich fiir eine EPI-Sequenz analog zu Gleichung (2.28) die
Transversalmagnetisierung des n-ten Echos im rotierenden Koordinatensystem bei vorhandenen
Off-Resonanz-Effekten schreiben als

L2 L2

Ml;(t) — J‘ J. p(x,y)e iy G tx —17 nG,7,.y e—l}/AB(x YNt tt) dXdy (233)

~L,/2-L./2

Um die Umkehrung der MeBrichtung zwischen jeweils zwei aufeinanderfolgenden Echos zu be-
riicksichtigen, wurden hier durch den Term *¢ riickldufige Signalziige als negativ in der Zeit ver-
laufend ausgedriickt. Verwendet man behelfsméfig den — nicht real existierenden — in (2.24)
definierten Gradienten J und formuliert Gleichung (2.33) unter Verwendung des in k,-Richtung
laufenden zweiten Index m, so erhélt man

L2 12
M = J' I D(x,y) e TGt gTimtey pirAB i utnta) Gy, (2.34)

~L,/2~L./2

Durch Umstellen lassen sich in diesem Integral die Terme nach ihren Effekten in x- und y-
Richtung sortieren, die sich jeweils aus Termen fiir die angestrebte Ortskodierung und fiir die
inhomogenititsbedingten Bildstérungen zusammensetzen:

L2 L2
M,;m _ J' J’ o(x,7) @ 7 MmCTan (EAB(x.3)/Gy) iy T (y+AB(x.y)) dxdy . (2.35)

~L,/2~L./2

Nun kann gezeigt werden, da3 die Verzerrungen in y-Richtung wesentlich starker sind als in
x-Richtung. Da nach Definition (2.24) J/G, = 1,/ ist und man durch Kombination der
Gleichungen (2.20), (2.23) und (2.17) den Zusammenhang

Aky x
Gy Tpe Ak G xTaw = Ly Gx Taw (236)
erhilt, ergibt sich fiir das Verhiltnis J/G,
J Ak, ¢ Lt L 1
L = Yldw _ xdw o Zx - (2.37)
G, Ak, T, L, 7, L, N,

Das bedeutet, da3 im Falle einer quadratischen FOV der zeitlich gemittelte y-Gradient J kleiner
als G,/N; ist; bei einer nicht-quadratischen FOV ist iiblicherweise 2 < L,/L, < 2, wihrend N, in
aller Regel > 64 ist, so dall immer J << G gilt und damit in Gleichung (2.35)

AB(x,y) AB(x,y)
J G

X

(2.38)

ist. In der Ungleichung (2.37) ist beriicksichtigt, dall 7., > N, 7y, ist. Dies ist dadurch begriindet,
dal zwischen den Akquisitionen der einzelnen frequenzkodierten Signale noch zusitzliche
Zeitintervalle fiir die phasenkodierenden Gradienten (Dauer 7,.) und fiir die Flanken (ramp
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times) der frequenzkodierenden Gradienten bendtigt werden, wobet die Zeiten 7, bereits fiir das
Schalten der x-Gradienten genutzt werden. Selbst wenn ramp sampling, also die Akquisition von
Signal auch wihrend der Gradientenschaltzeiten, angewandt wird, wird dennoch mehr Zeit als
Nyt pro MeBzug bendtigt, da mehr als N, Datenpunkte akquiriert werden miissen, welche
anschlieBend vor der Bildrekonstruktion mittels Interpolation wieder auf N, Datenpunkte
reduziert werden miissen.

Aufgrund der Abschidtzung (2.38) kann in (2.35) der Verzerrungsterm AB(x,y)/G, in fre-
quenzkodierter Richtung vernachléssigt werden. Gleichung (2.35) 148t sich dann schreiben als:

L2 L./2
M;,m — J- I ,O(X,y) e—l;/ mG,Ty4,X e—t;/ng'es(erAB(x,y)/J) dxdy ) (239)

~L,/2-L,/2

Wird nun ein storender Gradient in y-Richtung betrachtet, so 146t sich analog zum
eindimensionalen Fall der Ansatz AB(x) = a + Sy fiir die Feldinhomogenitit machen. Mit der
Substitution

: B j o
y y[ BN (2.40)
ergibt sich
L,J2 L2
1 W x y!_a/Jj ivmG ivny ,
M! = p( X, T—— |e /"t T Y dx dy" . (2.41)
1+ 8/J _L-[/z_i/z 1+8/J

fiir die transversale Magnetisierung. Entsprechend dem eindimensionalen Fall ergeben sich ein
Skalierungsfaktor £'=1/(1+4/J) fur die Signalstirke, sowie Terme fur Translation ¢, =a/J und
Dehnung v =1+p/J — dieses Mal in der phasenkodierten Richtung. Daraus, da ¢ und v,
zueinander reziprok sind, folgt die Erhaltung des Flachenintegrals der Signalstirke auf den
verzerrten Abbildungen. Dies entspricht weiterhin der Tatsache, dafl aufgrund der Dehnung oder
Stauchung der Abbildung sich die Grof3e des in einem Pixel abgebildeten Volumenelements des
MeBobjekts verdndert.

Nun kann der Translationsterm ¢,=a/J auch ohne den Gradientenansatz fir die Feld-
inhomogenitdt als ortsabhingige Verschiebung des lokalen Signals in Phasenrichtung
(Verschiebung um AB(x)/J in mm) interpretiert werden, wenn « als Funktion des Ortes
betrachtet wird und damit gleichbedeutend dem verzerrenden Feldoffset AB(x) ist. Die
verzerrende Signalverschiebung &,(x) — gleichbedeutend mit der ortsabhidngigen Formulierung
von ¢, — betréigt also im allgemeinen Falle nicht-linearer Verzerrungen in der EPI-Bildgebung mit
den Gleichungen (2.17) und (2.23):

AB(x)
—

Y Av(x)
“—AB(x)L 7, =——L_,
5 (X)L, 7, L D (2.42)

y

s, (x)=

wobei AU(x) der Offset der Larmorfrequenz (in Hz) ist, welcher der Feldabweichung am Ort x
entspricht. Der Skalierungsfaktor fiir die Signalintensitit ergibt sich allgemein (auch bei nicht-
linearen Verzerrungen) als Kehrwert der Jacobideterminanten J der Abbildung
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V(x): x > x’=x+ &(x). Die Jacobideterminante J ist die Determinante der Jacobi-Matrix J der
Abbildung F(x), welche die Verzerrungen beschreibt. J ist im zweidimensionalen Fall ein Maf}
fiir die Fldchenerhaltung einer Abbildung. Der Erhaltung des Flachenintegrals der Signalstirke
entsprechend ergibt sich der Signalskalierungsfaktor ¢(x) zu

o 1

S(x) = QW (x)" = (det(I(x+ &(x))) ' = 1+ det (3 (&(x)))

(2.43)

Haufig interessieren die Verzerrungen in Relation zur Auflosung der Bilder. Setzt man in
Gleichung (2.42) L, = N, Ay, so erhilt man die relative, in Voxeln angegebene Verzerrung

_AB(x)/J _

¢, (x) Ay

% AB(xX)N, 7, = % AB(X) 7, - (2.44)
Die Tilde steht fiir Angaben in Voxeleinheiten. 7,., bezeichnet die Zeit, die benétigt wird, um
das gesamte EPI-Signal fiir alle Zeilen im k-Raum auszulesen. Wenn der iiber die gesamte
Akquisitionszeit an einem bestimmten Ort akkumulierte storfeldbedingte Phasenvorschub
Agp(x) =yAB(x) 7,y gleich 2m ist, resultiert also fiir den entsprechenden Bildpunkt eine
Verzerrung, die einer Translation um genau ein Voxel entspricht. Da in der Gleichung L, = N, Ay
mit N, die GroBe der Bildmatrix in y-Richtung bezeichnet ist, gilt die Gleichsetzung N, 7.5 = 7u¢q
nur fiir den Fall, daB die vollstindige Rohdaten-Matrix gemessen wird. Das heif3t, daB3 sich bei
Anwendung von partial-k-space-Verfahren keine Reduzierung der Verzerrungen ergibt, obwohl
die GesamtmefBzeit verkiirzt wird. Die Vorteile von partial-k-space-Messungen bestehen vor
allem in der ermoglichten kurzen Echozeit — und damit einer relativ geringen Signalreduzierung
durch transversale Relaxation — sowie liberhaupt in der kurzen Akquisitionsdauer pro Schicht,
wodurch sehr kurze Mefzeiten fiir ein ganzes Datenvolumen gestattet werden. Im Gegensatz zu
partial-k-space-Mefimethoden ermoglichen Verfahren, bei denen nach einer Anregung nur jede
n-te Zeile im k-Raum gemessen wird (z. B. segmentiertes EPI oder Methoden der parallelen
MR-Bildgebung), eine Reduzierung der Verzerrungsartefakte.

Die GroBe 1/ kann man als die Empfindlichkeit der Sequenz gegeniiber
B-Feldinhomogenitéten interpretieren. Sie ist in Abwandlung von (2.42)

~=L171r,. (2.45)

Das heil3t, da3 die absoluten Bildstdrungen (in mm) proportional zum FOV sind — unabhéngig
von der Auflésung in y-Richtung. Also sind die relativen Bildverzerrungen auf das FOV
bezogen fiir unterschiedliches FOV konstant. Entsprechend werden die relativen Verzerrungen
auf die Voxelgrofe Ay bezogen mit steigender Auflosung groBer — proportional zu N,. Eine
Verringerung der relativen Bildverzerrungen ist jedoch — aufler durch Minimierung der Feld-
inhomogenitdten — mit einer Verkiirzung von 7., zu erreichen. Das bedeutet, daB3 eine kleine
Matrixgrofle N, in Frequenzkodierungsrichtung, sowie ramp sampling und vor allem auch eine
groe MeBbandbreite Aw, (also hohe frequenzkodierende Gradienten G,) die relativen
Bildverzerrungen verringern.
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In der obigen Herleitung der Auswirkungen von Feldinhomogenititen wurden im
verwendeten linearen Ansatz flir die Modellierung des Feldoffsets bildverzerrende Gradienten
in der jeweiligen Kodierungsrichtung angenommen. Im allgemeinen bewirkt jeder in einer
willkiirlichen Raumrichtung orientierte, lokale Gradient des stdrenden Offsetfeldes AB
Verzerrungen, die sich als bildspaltenweise Translation und Dehnung oder Stauchung in y-
Richtung zeigen. Die Projektionen des bildverzerrenden Gradienten in x- bzw. in z-Richtung sind
gleichbedeutend mit einem zusitzlichen Feldoffset Aa(x) bzw. Aa(z), welcher fiir eine Reihe von
in x-Richtung bzw. in z-Richtung nebeneinanderliegender Voxel linear zu- oder abnimmt.
Dadurch werden in der jeweiligen Raumrichtung proportional mit der Ortskoordinate zu- oder
abnehmende Translationen (wieder nur in der verzerrungssensitiven Phasenkodierungsrichtung)
bewirkt. Dies entspricht einer Scherung benachbarter Voxelkolumnen in Schicht- oder
Zeilenrichtung.

Fiir den Spezialfall, daBB das dem B,-Feld iiberlagerte Storfeld im gesamten Volumen des
MeBobjekts einem beliebig orientierten Magnetfeldgradienten Gy (der Index V steht fiir
,verzerrend’) plus einem rdumlich konstanten Feldoffset AB, entspricht, also

AB(x) = ABy+xG,=AB+xGy  +yGy ,+zGy ., (2.46)

bilden die resultierenden Verzerrungen eine affine Abbildung. Eine zweckmifBige Beschreibung
von affinen Transformationen ist mit Matrizen in homogenen Koordinaten moglich. Fiir affine
Verzerrungen auf den Bildern, d. h. im zweidimensionalen Raum, schreibt sich die Abbildungs-
funktion allgemein als

x, x XX vly t)t
Vix):x > x' mit Y=V |yl = |v, v, I yi. (2.47)
1 1 0 0 1 1

Dabei sind die Diagonalelemente der Abbildungsmatrix V, also v, sowie v,,, Dehnungs- bzw.
Stauchungsfaktoren; die Nicht-Diagonalelemente v,, sowie v, sind Scherungsterme. Zu diesen
linearen Abbildungen kommen noch die Translationen #, und #, hinzu. Im vorliegenden Fall, in
dem nur Verzerrungen in y-Richtung vorkommen, ist vy, = 1, vy, = 0 sowie ¢, = 0.

Die Effekte der verschiedenen Komponenten des verzerrenden Feldgradienten G und von
ABy konnen wie folgt durch Einsetzen der entsprechenden AB-Terme in Gleichung (2.42)
spezifiziert werden:

e Die Gradientenkomponente Gy, in Frequenzkodierungsrichtung bewirkt eine Scherung

(angegeben als Translationsverdnderung in Millimetern pro Millimeter in y-Richtung) der

Darstellung auf den einzelnen Schichtbildern in y-Richtung:

v =2LG, Lt (2.48)

x 272_ Vax™y“es

e Die Gradientenkomponente Gy, in Phasenkodierungsrichtung bewirkt eine Dehnung oder
Stauchung der Darstellung in y-Richtung auf den Schichtbildern. Zusitzlich findet eine
Skalierung der Signalintensitét statt, welche das Gesamtsignal — also das Integral iiber die
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einzelnen Bildspalten konstant erhélt. Um die VergroBerung als Faktor v, = zu erhalten, mulf3
nach Gleichung (2.41) v, =1+ fB/J gebildet werden, wobei Shier genau Gy, entspricht:

G y
v =1+ =14+-2G, Lz . 2.49
J 2 Ve (2:49)

yy

Der Skalierungsfaktor fiir die Signalintensitét ist fiir affine Verzerrungen entsprechend den
Gleichungen (2.41) bzw. (2.43)

f=—-= - (2.50)

Es ist zu beachten, dal3 eine Umkehrung der Richtung der Gradientenkomponente Gy, nicht
zu einer Dehnung bzw. Stauchung um einen Faktor 1/ v,, fuhrt, welcher der inversen
Abbildung entspriche. Ist z. B. der Skalierungsfaktor fiir das eine Bild 2, so ist er fiir das
entgegengesetzt verzerrte Bild gleich Null (und nicht 0,5). In diesem Sonderfall ist der
verzerrungsverursachende Gradient genau gleich dem zeitlichen Mittelwert J des
phasenkodierenden Gradienten. Addiert sich nun der Verzerrungsgradient mit umgekehrtem
Vorzeichen zu J, so verschwindet der effektive Gradient vollstindig. Es gibt dann keine
Ortskodierung in Phasenkodierungsrichtung mehr; das Signal ist dann in jeder Bildspalte auf
einen Ort (d. h. eine Frequenz) vereint.

Die Gradientenkomponente Gy,. in Schichtselektionsrichtung bewirkt eine y-Scherung der
Schichtbilder gegeneinander. Das entspricht einer mit der z-Koordinate zu- oder
abnehmenden Translation des gesamten Bildes in y-Richtung. Zusitzlich kann ein Einflufl
auf Schichtposition und -dicke — und damit auch geringfiigig auf die Signalstirke —
vorhanden sein, wenn eine Komponente Gy, wihrend der schichtselektiven RF-Impulse
vorhanden ist. Dieser Effekt kann in der Regel als vernachldssigbar klein angenommen
werden und ist nicht Thema dieser Arbeit. Die Anderung der Translation A¢ , In z-Richtung
(angegeben in Millimeter Translationsunterschied pro Millimeter in z-Richtung) ist:

Al‘y _r

— = G, L1 . 2.51
Az 2x 7 @.51)

yes

Der konstante Feldoffset ABy bewirkt eine Translation des ganzen Bildvolumens in y-
Richtung (angegeben in Millimetern) um

_ ¥
ty= o —AB L, 7, . (2.52)

Die GroBen v, und v, sind einheitenlos, wihrend die Translation 7, = tO(z:0)+(Aty / Az)z

eine Linge ist.

Beschreibt man nun die zweidimensionale Verzerrungstransformation gemifl Gleichung

(2.47) anhand von Matrizen in homogenen Koordinaten, so ist

x'=Vx (2.53)
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1 0 0 1 0 0

Y
V = Vi 1 +x , :1+ELy T, G,,,x GV,y AB+G, .z | . (2.54)

0 0 1 0 0 1
Hier ist 1 die Einheitsmatrix und «ist der Quotient x = G, | / J.

2.2.4.2 Maxwell-Gradiententerme

Die hier Maxwell-Gradienten genannten, ebenfalls Bildverzerrungen verursachenden,
unerwiinschten Gradienten werden in der Literatur oft als concomitant field gradients [Norris
1990] bezeichnet. Diese nicht-beabsichtigten Gradiententerme sind nicht EPI-spezifisch, sondern
begleiten unvermeidbar jeden Magnetfeldgradienten. Allerdings sind ihre Auswirkungen in
Form von Verzerrungen bzw. Translationen des Bildinhalts bei EPI-Messungen wiederum
aufgrund der in Abschnitt 2.2.4.1 beschriebenen Sensitivitit dieser MeBmethode gegeniiber
Feldinhomogenititen besonders groB. Die stérende Auswirkung der jedem generierten
Feldgradienten assoziierten Maxwell-Gradienten wird mit wachsender Stirke der geschalteten
Gradienten (oder mit geringer werdendem By-Feld) gravierender (s. u.).

Im folgenden wird die Ursache der Maxwell-Gradienten und ihre Auswirkungen in der MR-
Tomographie, insbesondere bei EPI-Messungen, beschrieben. Der Gradient eines drei-
dimensionalen Vektorfeldes (wie z. B. des B-Feldes) ist im allgemeinen als 3x3-Matrix zu
beschreiben und 146t sich mithilfe der Jacobi-Matrix J wie folgt ausdriicken:

VB (x)
G=J,=gradB(x)=|V'B (x)| . (2.55)
V'B_(x)

In diesem Abschnitt beziehen sich die Koordinaten x, y und z auf das Tomographen-
Koordinatensystem — und nicht wie im vorangegangenen Abschnitt auf die Koordinaten in einem
Bildvolumen. Weiter unten wird mit den Indizes ¢ und v die Phasen- bzw. die Frequenzrichtung
bezeichnet. Idealerweise haben das Bj-Feld und auch die erzeugten Gradientenfelder
ausschlieBlich eine z-Komponente, also

0 v o 0 0 0
B,=|0| und G=|V'0 |=]/0 0 0 (2.56)
B, V' B(x) G, G, G.

Die verwendeten Indizes x, y und z fiir G beziehen sich auf die Gradientenorientierung. Damit
1aBt sich das gesamte Feld wihrend der Anwendung eines vollstindig linearen Gradienten
beliebiger Orientierung beschreiben mit:

B(x)= B,+Gx=[0,0,B,+G x+G,y+G.z| . (2.57)
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Nun miissen selbstverstindlich die Maxwellschen Gesetze gelten. Insbesondere die
Auswirkungen, die sich aus der Einhaltung des Ampereschen Gesetzes

. oE
VXB:NO#{J‘“%%EJ (2.58)

ergeben, sollen im folgenden abgeleitet werden. Hier bezeichnet j die Stromdichte und E das
vorhandene elektrische Feld. Das Amperesche Gesetz reduziert sich in Abwesenheit elektrischer
Felder oder Strdme — so auch idealerweise innerhalb der Tomographenrdhre zu

0B, [dy -8B, |0z
VxB=| 8B, /0z —0B. ox |=0 . (2.59)
0B, /ox —0B, [dy

Das bedeutet, dal das Einschalten eines Gradientenfeldes in x-Richtung zwangsldufig ein
zusitzliches Feld, welches ausschlielich eine x-Feldkomponente besitzt, mit einem Gradienten
in z-Richtung erzeugt, wihrend einem Gradienten in y-Richtung ein zusitzliches Feld in y-
Richtung ebenfalls mit einem Gradienten in z-Richtung assoziiert ist. Aufgrund der Quellen-
freiheit des Magnetfeldes V-B=0 ergeben sich aufierdem zusitzliche Gradienten 0B, /ox und
OB, / dy , wenn ein Gradientenfeld 0B, /0z in z-Richtung geschaltet wird.

Die Folge dieser zusitzlichen, unerwiinschten Gradienten ist, da8 das B-Feld wihrend der
Zeiten, in denen Gradienten eingeschaltet sind, nicht mehr ausschlielich eine z-Komponente
hat. So erhdlt man z. B. bei geschaltetem Gradienten in y-Richtung ein B-Feld

B(x)=0, G,z, By+G,y]" . (2.60)

Fiir das Phasenverhalten der transversalen Magnetisierung (sowohl wihrend der Ortskodierung
als auch wihrend der Diffusionswichtung) ist die Larmorfrequenz und damit der Betrag des
B-Feldes ausschlaggebend. Dieser ist in dem Beispiel (2.60):

[B(x)|=(B,+G,»f +(G,2] . 2.61)

Da in der MR-Tomographie B> (Gy y) und By > (Gyz) normalerweise erfiillt ist, ist fiir
|B(x)| eine Entwicklung zweiter Ordnung ausreichend:

|B(x)| ~ B,2+G,y+(G,z)’ /(2B,) . (2.62)

Damit ist also zusitzlich zu dem erwiinschten linearen Feldgradienten G, in y-Richtung ein
weiterer in z-Richtung nicht-linear verlaufender Feldoffset wirksam. Entsprechend lassen sich
die iibrigen Maxwellterme herleiten. Die folgende Tabelle fa3t die Ergebnisse zusammen:
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Richtung des
erzeugenden Gradienten

Feldrichtung des
Maxwellgradientenfeldes

(2.63)

wirksame zusitzliche (a sz)2 / (2B,)
Feldstirke ABy(x) (G.2)*/(2B,) (G,2)* [(2B,)
(Anderung des Betrags) + (G, y)? / (2B,)

Die Konstanten a und b mit a + b =1 sind abhingig vom Design der z-Gradientenspule. Die
Feldrichtung der Maxwellgradienten ist in jedem Fall senkrecht zur z-Richtung, wodurch bei der
Betragsbildung die Quadratterme fiir AB), entstehen. Diese zusétzlichen Gradiententerme sind
also immer positiv — unabhidngig vom Vorzeichen des erzeugenden Gradienten. Dies spielt bei
den Uberlegungen zur Symmetrie von Verzerrungen in Abschnitt 3.1 eine Rolle. AuBerdem
verlduft der Gradient des Betragszuwachses durch das zusidtzliche Maxwellfeld in allen Fallen
senkrecht zur Richtung des erzeugenden Gradienten, was sich direkt aus Gleichung (2.59) ergibt.
Die Maxwellgradiententerme werden nur wéhrend der Zeiten, in denen Feldgradienten
vorhanden sind, wirksam, d. h. vor allem wéhrend der Schaltdauer von Bildgebungs- oder
Diffusionsgradienten. Allerdings mu3 auch in wirbelstrominduzierten Feldern VxB =0 und
V-B =0 sein, so da3 generell auch hier zusdtzliche Maxwellterme auftreten. Die Groenordnung
der Terme AB)/(x) ist unabhdngig von der Richtung des erzeugenden Gradienten. Eine
quantitative Abschétzung solcher wirbelstromassoziierter Maxwell-Felder erfolgt in Abschnitt
2.54.

Fiir die Kldrung der Frage, welche Verzerrungen durch die Maxwellgradienten in einer EPI-
Sequenz bewirkt werden, ist es wichtig zu beachten, dafl die Maxwellgradienten — im Gegensatz
zu den Ausfithrungen iiber die Auswirkungen stationdrer Storfelder in Abschnitt 2.2.4.1 — nur
wéhrend der Zeiten, in denen Gradientenfelder eingeschaltet sind, vorhanden sind. Das bedeutet,
dal3 zur Berechnung der Verzerrungen nach Gleichung (2.52) 1. statt z., als Wirksamkeitsdauer
des Storfeldes eingesetzt werden mufl, wenn das durch die phasenkodierenden Gradienten
bewirkte Storfeld betrachtet wird:

T,(x)= %ABM (XN, 7,, . (2.64)

Fir eine Abschitzung der Auswirkung der frequenzkodierenden Gradienten muf3 beachtet
werden, daBl diese fast wihrend der ganzen Zeit zwischen zwei aufeinanderfolgenden
Phasenkodierungsschritten (fiir eine Dauer N,7,,) eingeschaltet sind. Dal} dabei die Gradienten-
orientierung alterniert — und damit auch der lokale, fiir die Ortskodierung beabsichtigte
Feldoffset —, mindert nicht die Wirkung der assoziierten Maxwellfeldoffsets, da diese aufgrund
der Quadratterme in den Gleichungen (2.63) immer gleichsinnig sind. Der zwischen zwei
Phasenkodierungsschritten akkumulierte, durch die mit den frequenzkodierenden Gradienten
assoziierten Maxwellgradienten bewirkte Phasenvorschub betrigt also ndherungsweise — ohne
Berticksichtigung der Gradientenflanken — yAB(x)N, 74, anstelle des Terms YABu(x) 7. fiir die
phasenkodierenden Gradienten. Damit lassen sich entsprechend Gleichung (2.64) die
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Verzerrungen durch die mit den frequenzkodierenden Gradienten assoziierten
Maxwellgradienten schreiben als:

T,(x) = %ABM (X)N, N, 74, - (2.65)

Der Vergleich von Gleichung (2.64) und ( 2.65 ) zeigt, da3 die bewirkten Verzerrungen durch
die frequenzkodierenden Gradienten wesentlich stirker sind als jene, die durch die phasen-
kodierenden Gradienten hervorgerufen werden, so dafl in der Regel nur die ersteren relevant
sind.

Die Indizes ¢ und v kennzeichnen in den Gleichungen (2.64) und ( 2.65 ) die Richtung der
auslosenden Gradienten — nicht die Richtung der Verzerrungen. Diese sind nach wie vor, wie in
Abschnitt 2.2.4.1 beschrieben, nur in der phasenkodierten Richtung von relevanter Grofe.

Die Verzerrungen durch die den frequenzkodierenden Gradienten assoziierten Maxwell-
gradienten nehmen mit dem Quadrat des Abstands vom Gradientenzentrum zu. Im Fall von
transversalen Bildern (mit Frequenzkodierung in x- oder y-Richtung) ist eine Translation
proportional zur z-Position zu beobachten. Wenn auf koronar oder sagittal aufgenommenen
Bildern (d. h. Bildern in der x-z- bzw. in der y-z-Ebene) die Phasenkodierung in der z-Richtung
erfolgt, kommt es in beiden Fillen zu nicht-linearen Dehnungen oder Stauchungen. Ist die z-
Richtung auf diesen Bildern jedoch die frequenzkodierte Richtung, so treten beide Effekte
(Translation tiber die Schichten sowie Dehnungen oder Stauchungen) kombiniert auf.

2.3 Diffusion

In diesem Abschnitt werden einige grundlegende Beziehungen, die bei Diffusionsprozessen
eine Rolle spielen, aufgefiihrt, sofern sie fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung von Bedeutung
sind. Fiir eine detaillierte Behandlung der Physik von Diffusionsprozessen sei auf das
Standardwerk von W. Jost [Jost 1960] verwiesen.

Die stochastische, temperaturabhidngige Bewegung der Molekiile innerhalb eines Ensembles
wird in makroskopischer Betrachtung Diffusion genannt und durch die Diffusionskonstante D
beschrieben. Diese ist nur im Falle isotroper Diffusion ein Skalar. Allgemeiner — insbesondere
auch zur Beschreibung richtungsabhingiger (anisotroper) Diffusionsprozesse geeignet — ist die
Darstellung der Diffusionskonstanten durch einen Tensor D.

Wenn die Konzentration ¢ eines Stoffes inhomogen ist, so bewirkt der vorhandene
Konzentrationsgradient eine FluBdichte J dieses Stoffes. Diesen Zusammenhang beschreibt die
erste Ficksche Gleichung

J(x)=-DVe(x) . (2.66)
Die Notwendigkeit der Einhaltung der Kontinuititsgleichung dc/dt=-V-J fiihrt zur zweiten
Fickschen Gleichung
Oc(x,t
c(a—’t‘) =V (DVe(x,0)) . (2.67)
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Sie beschreibt das zeitliche Verhalten von rdumlich uneingeschrankten Diffusionsprozessen. Die
Konzentration c(x,t) stellt im Falle von Fremddiffusion (z. B. bei Dispersionen oder Losungen)
die Konzentration des einen Stoffes im anderen dar. In dieser Arbeit spielen ausschlieBlich
Prozesse der Selbstdiffusion (in den Fliissigkeiten Wasser und Silikondl) eine Rolle. In diesem
Fall kann die GroBe c(x,?) unter der Anfangsbedingung

c(x,0)=0(x—-x,) (2.68)

interpretiert werden als Wahrscheinlichkeitsdichte, zum Zeitpunkt ¢ am Ort x ein Molekiil
vorzufinden, welches sich zum Zeitpunkt 7, = 0 am Ort x, befand. Mit (2.68) ergibt sich als
Losung von Gleichung (2.67) fiir den Fall isotroper Diffusion eine GauBBfunktion der Form

~(x—x,)’*

c(x,t) = (4zDt)>? extho . (2.69)

Hieraus ergibt sich die Einsteinsche Beziehung fiir das mittlere Verschiebungsquadrat

<(x—x0)2>:6Dt . (2.70)

Fiir eine tensorielle Formulierung der Diffusionskonstanten kann die Gleichung (2.69) nach
einer Hauptachsentransformation, welche D diagonalisiert, fiir alle drei ridumlichen
Komponenten getrennt gelost werden. Die allgemeine Losung

((x-x0))=25p(D)1 (2.71)

fiir die mittlere Diffusion im anisotropen Fall gilt aufgrund der Rotationsinvarianz des
Spuroperators (Sp) fiir jedes orthogonale Koordinatensystem. Auch die tensorielle Modellierung
der Diffusionskonstanten beschreibt streng genommen ausschlielich Gaufische, d. h. unbe-
hinderte Diffusion.

2.4 Diffusionsmessung mittels Kernspinresonanz

In diesem Abschnitt werden die Grundlagen von Messungen der Diffusion mittels NMR-
Verfahren dargelegt. Dabei wird besonders auf das hédufig verwendete PGSE-Verfahren
eingegangen. Eine quantitative Beschreibung der Signalabschwichung durch Diffusionsprozesse
wird gegeben und dabei besonders auf Kreuztermeffekte zwischen Diffusions- und
Bildgebungsgradienten eingegangen. Weitere Informationen zur MR-Diffusionsbildgebung
finden sich in dem von D. Le Bihan [Le Bihan 1995] herausgegebenen Standardwerk.
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2.4.1 Pulsed-Gradient-Spin-Echo-Messungen und die Stejskal-

Tanner-Formel

Fiir Relaxationsprozesse mit den Zeitkonstanten T, beziehungsweise T, 14Bt sich in der Regel
ein Teil der gemessenen Relaxationsraten R2=1/T2 oder R;:l/ T, auf Diffusionsprozesse
zuriickfiihren. Dies ist genau dann der Fall, wenn Inhomogenititen des B-Feldes bzw. — in der
Bildgebung notwendige — Magnetfeldgradienten vorhanden sind. Die prédzedierende Transversal-
magnetisierung der Spins wird dann inkohdrent, da die beweglichen Spins auf ihren Zufalls-
trajektorien durch das inhomogene Feld eine wegspezifische Folge von leicht unterschiedlichen
Feldstirken erfahren, welche sich als variierende Pridzessionsfrequenzen auswirken. Eine
Dephasierung der transversalen Magnetisierung innerhalb eines Ensembles und, damit
verbunden, eine Signalreduzierung ist die Folge. In der Diffusionsbildgebung gilt es, diese im
allgemeinen unerwiinschte, durch Diffusionsprozesse bewirkte Signalabschwidchung auf
definierte Weise zu steigern.

Das  Grundprinzip fir die Sensibilisierung einer MR-Messung gegeniiber
Diffusionsprozessen ist es, mithilfe einer speziellen Gradientenfolge eine starke Dephasierung
diffundierender Spins zu bewirken. Diese mul3 so gestaltet sein, dall etwaige stationdre Spins im
MeBvolumen nach dieser Folge von Gradienten wieder vollig rephasiert sind und somit ihr
anteiliges Signal unverindert bleibt, wihrend diffundierende Spins nicht vollstindig rephasieren.

Im einfachsten Fall besteht eine solche Gradientenfolge aus zwei Gradienten mit identischer
Dauer und inverser Amplitude, welche nach einem Anregungsimpuls aufeinanderfolgend
geschaltet werden. Im Gegensatz zu den stationdren Spins, deren Phasenkohdrenz nach der
Dephasierung wiéhrend des ersten Gradienten im Verlauf des zweiten Gradienten wieder
vollstdndig zurlickgewonnen wird, ist dies fiir die diffundierenden Spins nicht vollstindig
moglich. Bei ihnen ist ein Teil der Phasenkohdrenz auf ihren stochastischen Wegen durch das
Gradientenfeld auf unwiederbringliche Weise verlorengegangen. Auf diese Weise wird die
meBbare Transversalmagnetisierung in Bereichen starker Diffusion abgeschwicht gegeniiber den
Bereichen ruhender oder schwach diffundierender Spins.

Da bereits ohne diffusionswichtende Gradienten das mef3bare Signal wéhrend eines freien
Induktionszerfalls (FID) sehr schnell abfillt, ist der beschriebene Ansatz problematisch. Ein
stirkeres Signal erhdlt man, wenn die diffusionswichtenden Gradienten in eine Spinechosequenz
eingefiigt werden. Das Grundschema besteht darin, vor und nach dem refokussierenden n-Impuls
je einen starken Gradienten (mit der Gradientenstirke Gp) von gleicher Dauer op einzufiigen, so
daB ihre ansteigenden Flanken im zeitlichen Abstand Ap aufeinanderfolgen. In diesem — pulsed
gradient spin echo (PGSE) genannten — Schema zur Diffusionswichtung miissen die beiden Gra-
dienten mit gleichem Vorzeichen angewandt werden, da die Phasenwinkel aller zur transversalen
Nettomagnetisierung beitragenden Spins durch den m-Impuls invertiert werden und danach fiir
die Rephasierung der stationdren Spins an allen Orten ein ebenso groBer Magnetfeldoffset notig
ist wie der, welcher zuvor die Dephasierung bewirkt hat. Das PGSE-Verfahren fiir diffusions-
gewichtete Messungen wurde 1965 von Stejskal und Tanner vorgeschlagen. Sie prisentierten
auch eine Formel, mit der sich der signalschwichende Einflul der Diffusion auf die Mefer-
gebnisse quantitativ angeben 148t. Dieser — Stejskal-Tanner-Formel genannte — Zusammenhang
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Abbildung 2.2: Zeitschema des PGSE-Experiments nach Stejskal und Tanner. Die beiden gleichsinnigen
Diffusionsgradienten sind grau dargestellt. Die Amplituden Gp,, Gp, und Gp. der verschiedenen
Gradientenkomponenten werden je nach der geplanten Richtung der Diffusionswichtung gewihlt. Die Zeitintervalle
Ap, Op, &p, Asund O sind im Text erklart.

wird im folgenden fiir isotrope Diffusion hergeleitet. Der typische zeitliche Ablauf einer PGSE-
Spinpréiparierung ist in Abbildung 2.2 aufgezeigt.

Durch Kombination der Blochschen Gleichung fiir die zeitliche Entwicklung der trans-
versalen Magnetisierungskomponente (2.3) mit der Diffusionsgleichung (2.67) 146t sich eine
Differentialgleichung fiir die Transversalmagnetisierung erstellen, welche den Einflu von
Diffusionsprozessen beriicksichtigt. Dazu wird die transversale Magnetisierungsdichte my
proportional zur Konzentration ¢ in Gleichung (2.67) gesetzt. Aulerdem werden (zeitlich ver-
anderliche) Magnetfeldgradienten eingefiihrt, die dem By-Feld tliberlagert werden. So erhdlt man

% my(x,t)= —(i y(BO+G(z)x)+Ti2j my (x,t) + D Vim, (x,t) . (2.72)

Dies ist die Torrey-Bloch-Gleichung fiir mr in komplexen Koordinaten. Setzt man den
Losungsansatz
2

m, (x,0)= A(f) exp [—i Y Byt —iyx j G()dr' —TLJ . 2.73)
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in diese Gleichung ein, so erhilt man eine Differentialgleichung fiir A(%):
‘ 2
d 2 ' '
A0 =-Dy ( j G(t')dt J At) . (2.74)
0

Der Gradient G wird in den folgenden Schritten vereinfachend als skalare Grofe behandelt.
Entsprechend wird der Diffusionskoeffizient D ebenfalls als ein Skalar formuliert, welcher die
Projektion der Diffusion auf die Richtung von G bedeutet. Die Signalabschwéchung durch die so
ausgedriickte isotrope Diffusion ist unabhingig von der Gradientenrichtung. Auf die Messung
anisotroper Diffusion wird in Abschnitt 2.4.2 eingegangen. Aus der Gleichung (2.74) ergibt sich
folgende Losung fiir A(¢):

t (1 2
A(t) = 4, exp —Dyzj U G(z”)dr”} de' | . (2.75)
0 \0

Damit beschreibt A(f) den zeitlichen Verlauf des Magnetisierungszerfalls, der allein auf der
Molekiilbewegung in einem Magnetfeldgradienten G mit zeitlich beliebig variierender Ampli-
tude beruht. 4, ist die Signalamplitude zum Zeitpunkt /=0, kann aber auch als die Amplitude
interpretiert werden, die das Signal hitte, wenn tiberhaupt kein Diffusionseffekt vorhanden wire.
Der ganze Ansatz ist allerdings auf zeitlich konstante Diffusion beschrinkt. Die zusitzliche
Einschrinkung auf Gauflsche — und damit unbehinderte — Diffusion wurde bereits erwéhnt.

Mit der Gleichung (2.75) kann jetzt die Signalabschwichung fiir die PGSE-Sequenz
berechnet werden. Dabei muf3 die durch den n-Impuls zum Zeitpunkt 7 bewirkte Phaseninversion
der Spins berilicksichtigt werden. Dies kann man mittels einer Heaviside-Funktion H(z)
ausdriicken, fiir die gilt H(¢) = 0, wenn t < 7und H(¢) = 1, wenn t > 7. Fiihrt man zudem noch die
Substitutionen

F(t)=[G(t)dt' und f = F(r) (2.76)

ein, so erhdlt man aus Gleichung (2.75) die diffusionsbedingte Signalabschwichung zum
Zeitpunkt 27=TE (hier in logarithmierter Form):

h{%}_mz [ (Fa)-2H@) f)ar 2.77)

Der Faktor auf der rechten Seite dieser Gleichung, der die Signalabnahme bei gegebener
Diffusion bestimmt, also die Diffusion in der Messung ,wichtet’, wird h-Wert genannt:

27

b = yzj (F(t)-2H(1) f)dt . (2.78)

0

Der b-Wert hat die zur Einheit von D inverse Einheit s mm™. Im Prinzip ist b fiir jede
MeBsequenz aufgrund der verwendeten Richtung der Diffusionsgradienten in spezifischer Weise
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richtungsabhingig. In der Diffusionstensorbildgebung wird » daher als Matrix formuliert (s.
Abschnitt 2.4.2). Meistens wird der b-Wert jedoch als Skalar angegeben, so wie er nach (2.78)
berechnet wird, das heiflit wenn fiir die Gradiententerme F(¢) und f Betragswerte — anstelle von
Vektoren — eingesetzt werden konnen. Eine derartige Vereinfachung ist strenggenommen nur
unter der Annahme méglich, daB alle in der Sequenz verwendeten Gradienten (also Diffusions-
sowie Bildgebungsgradienten) dieselbe Orientierung haben.

Nun kann man den b-Wert fiir die PGSE-Sequenz berechnen, indem man analytisch
intervallweise das Doppelintegral fiir die Gradientenfolge

0 firs,<t<y
G, fir ,<t<¢,
G, (1) = 0 firs,<t<rt . (2.79)
0 firrt<t<ty
G, firt;<t<ty,

0 fire¢ <t<2t

16st. Wenn die Gradientendauer op =1, — t; = t4 — t3 ist und Ap = t3 — t; = t4 — t,, so ergibt sich ein
b-Wert von

)
b= 72GDZ5D2[AD —?Dj . (2.80)

Dies ist die bekannte Stejskal-Tanner-Formel. Einen genaueren b-Wert erhélt man, wenn man
die steigenden und fallenden Gradientenflanken beriicksichtigt. Haben die Diffusionsgradienten
ein trapezformiges Zeitprofil mit einer jeweiligen Dauer des Schaltvorgangs (ramp time) von
&y, so ist der b-Wert

5D

1 1
b:7/2GD2|:5D2 (AD_TJ +_8D3_g58D2} : (2.81)

0, ist hier das Zeitintervall vom Beginn der steigenden Gradientenflanke bis zum Ende des
Gradientenplateaus, wihrend A4, die Zeit zwischen den steigenden Gradientenflanken beider
Diffusionsgradienten ist (s. Abbildung 2.2).

Wenn die in der verwendeten MR-MeBsequenz eingestellten Parameter Gp, 6,,, 4, und &,
— oder der b-Wert — bekannt sind, 146t sich isotrope Diffusion bzw. im Falle anisotroper
Diffusion die Projektion der gesamten Diffusion auf die Richtung des angewandten
Diffusionsgradienten quantifizieren. Dazu werden in der Regel zwei separate Messungen
gemacht, eine mit Diffusionswichtung mittels der beschriebenen PGSE-Spinpriparierung und
eine mit genau synchroner Abfolge der RF-Impulse und Gradienten, jedoch mit der
Gradientenstirke Gp=0 (und damit b =0), also ohne Diffusionswichtung. Der Diffusions-
koeffizient 146t sich dann aus der gemessenen Signalstirke beider Messungen berechnen als
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Sk) |_
h{S(b:O)J_ bD . (2.82)

Der Quotient S(b)/S(b=0) ist gleich dem Quotienten 4(27)/4y in Gleichung (2.77). Eine kleine
Ungenauigkeit besteht darin, daB3 eine Bildgebungssequenz mit b = 0 nicht realisierbar ist. Auch
wenn solch ein — unter Umstinden nicht berilicksichtigter — b-Wert-Offset fiir beide Messungen
denselben, meistens relativ kleinen Wert hat, so kann er dennoch das Verhéltnis S(b)/S(6=0)
beeinflussen.

2.4.2  Der Diffusionstensor und abgeleitete Gr63en

Um anisotrope Diffusion zu beriicksichtigen, wird — wie bereits erwdhnt — der Diffusions-
koeffizient als tensorielle GroBe formuliert [Basser 1994a]. In diesem Fall muf3 die Gleichung
(2.77) folgendermafien geschrieben werden:

27
1n[Lb)j =—y? j (F(ry-2H(t) f) D (F(t)-2H(¢) f)dt . (2.83)
S(b=0) 0
Dabei sind die GroBen F(f) und f Spaltenvektoren, wenn die Gleichungen (2.76) ebenfalls
vektoriell formuliert werden. Der D-Tensor kann unter der Annahme, daf} die Diffusion nicht
zeitabhdngig ist, aus dem Integral herausgezogen werden. Die angenommene Zeitunabhingigkeit
ist fir eingeschrankte Diffusion, so wie sie mit NMR-Verfahren gemessen wird, eigentlich nicht
gegeben, da sich die Behinderung der Diffusion mit wachsender Diffusionszeit starker auswirkt.
Fiir Gaul3sche Diffusion kann jedoch Gleichung (2.83) analog zu Gleichung (2.82) vereinfacht

NORE
1“(S(b=0>j -

wobei der Operator : das verallgemeinerte Skalarprodukt (generalized tensor dot product)
[Morse 1953] bezeichnet. b ist die b-Matrix:

werden zu

3
>, 2.b;D;=-b:D , (2.84)

i=l j=1

27

b=y [ (F()-2H®) f) (F(t)-2H () f) dt . (2.85)

0

Aufgrund dieser Formulierung mufl die b-Matrix symmetrisch sein. Wenn wihrend des
gesamten Zeitintervalls von =0 bis #=27 ausschlieBlich Gradienten mit derselben
Orientierung, die jedoch willkiirlich gewéhlt sein kann, geschaltet werden, so lassen sich die
Elemente der b-Matrix fiir eine PGSE-Sequenz berechnen, indem mit der Stejskal-Tanner-
Formel (2.81) der skalare b-Wert anhand des Betrags |Gp| der Gradienten berechnet wird und
anschlieBend die b-Matrix als

(2.86)



konstruiert wird. Die Berechnung der b-Matrix verkompliziert sich, wenn
Bildgebungsgradienten beriicksichtigt werden. Da die Gradienten nach Gleichung (2.75) bzw.
(2.85) quadratisch in die Berechnung des b-Wertes bzw. der b-Matrix eingehen, ergeben sich
Kreuzterme zwischen den Diffusionsgradienten und den Bildgebungsgradienten. Auf solche
Kreuzterme wird in Abschnitt 2.5.3 noch néher eingegangen.

Werden die Kreuztermeffekte vernachldssigt, da sie aufgrund der relativen Stirke der
Diffusionsgradienten gegeniiber den fiir die Gradientenkreuzterme zu beriicksichtigenden Bild-
gebungsgradienten relativ gering sind, kann man anhand der Gleichungen (2.81) und (2.86) die
b-Matrix relativ einfach bestimmen. Bei bekannter b-Matrix lassen sich aus den gemessenen
Bilddaten S(b) und S(6=0) nach Gleichung (2.84) die Diffusionstensorelemente D;; berechnen,
wenn eine Reihe von Messungen mit unterschiedlichen (nicht-kollinearen) Richtungen der
Diffusionsgradienten gemacht wurden. Fiir jede einzelne Messung kann eine Gleichung nach
dem Muster von Gleichung (2.84) aufgestellt werden, in welche die Matrixelemente der
messungsspezifischen b-Matrix eingesetzt werden. Aufgrund der Tatsache, da3 der Tensor D
symmetrisch sein mufl — also Dj;; = D;; — hat jede einzelne Gleichung sechs Unbekannte. Es sind
also mindestens sechs Messungen mit unterschiedlichen Orientierungen der Diffusions-
gradienten notwendig, um eine ausreichende Anzahl von Werten fiir S(b;) zu erhalten, wobei der
Index k die k-te Messung bezeichnet. Zusdtzlich ist mindestens eine Messung mit b=0
erforderlich.

Haufig werden mehr als sechs diffusionsgewichtete Messungen mit nicht-kollinearen
Gradientenrichtungen durchgefiihrt womit das lineare Gleichungssystem zur Berechnung von D
tiberbestimmt wird. Eine Erhohung der Anzahl der Gradientenrichtungen erweist sich als
giinstig, da Einfliisse des Rauschens in den Messungen auf den berechneten D-Tensor gemindert
werden. Der hauptsdchliche Grund fiir das Abmessen einer groferen Anzahl von Diffusions-
richtungen besteht jedoch darin, daB bei der typischerweise vorhandenen behinderten Diffusion
der D-Tensor nur eine Néherung ist. Dies kann dazu fithren, dafl die Bestimmung des
diagonalisierten D-Tensors (s.u.) in einer zweiten MefBreihe an demselben, jedoch rotierten
MeBobjekt deutlich von dem zuvor bestimmten diagonalisierten Tensor abweicht. Mefreihen,
die unter Anwendung einer Vielzahl unterschiedlicher Gradientenrichtungen ausgefiihrt werden,
erhohen in dieser Hinsicht die Reproduzierbarkeit der Bestimmung von D.

Das lineare Gleichungssystem (LGS) zur Bestimmung von D hat gemif3 Gleichung (2.84)
die Form:

D,
by, by by 2by, 2by 2Dy, D,, In(S(6=0))-In(S(b,))
by byy by 2by,  2by,  2by, ' Dy, _ In($(6=0))-In(S(b,))
: : : : : : D :
D

(2.87)

o | | In(S(=0)~In(S(3,))
_D23 i

bllk b22k b33k 2b12k 2bl3k 2b23k

Hier ist anzumerken, da3 durch die Bildung des Logarithmus der gemessenen Signalintensitdten
das Rauschen, welches den MeBwerten S iiberlagert ist, fiir ein iiberbestimmtes LGS im Mittel
eine systematische leichte Unterschédtzung vor allem der niedrigen Werte In(S(bx)) zur Folge hat.
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Ein weiterer systematischer, mit dem Rauschen der Messung assoziierter Effekt besteht darin,
daf} aus der gauBBformigen Verteilung der durch das Rauschen bedingten Signalabweichungen in
den komplexwertigen Rohdaten durch die Betragsbildung wéhrend der Bildrekonstruktion eine
Rice’sche Verteilung [Gudbjartsson 1995] wird. Dies verursacht eine leichte tendenzielle Uber-
schitzung insbesondere wieder der niedrigen Werte S(by).

Der Rang der k x 6-Matrix b im Gleichungssystem (2.87) mufl 6 sein, um die Tensor-
elemente D;; bestimmen zu konnen. Diese notwendige Bedingung ist restriktiver als die iiblicher-
weise formulierte Forderung nach nicht-kollinearen Gradientenrichtungen. Eine gute Faustregel
fiir die Wahl der Gradientenrichtungen bei Vorgabe der gewiinschten Anzahl verschiedener
Richtungen ist es, die Richtungen mdglichst gleichmdfig {iber den einer Halbkugel
entsprechenden Raumwinkel zu verteilen. In den letzten Jahren wurden in einigen Verdffent-
lichungen detaillierte Untersuchungen zum Thema einer optimalen Wahl der Gradienten-
richtungen présentiert [Xing 1997, Jones 1999, Papadakis 1999, Skare 2000]. Fiir die in-vivo-
Messungen am menschlichen Gehirn, die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrt wurden, kam
das von N. G. Papadakis et al. vorgeschlagenes Gradientenschema, bei welchem 12 verschiedene
Richtungen gemessen werden, zur Anwendung. Die genauen Gradientenkoordinaten fiir dieses
Schema sind in der genannten Arbeit von S. Skare et al. angegeben worden.

Ist das LGS (2.87) iiberbestimmt, so kann man mithilfe einer multilinearen Regression eine
ndherungsweise Losung unter Minimierung der Fehlerquadrate (least squares fit) fiir die
Diffusionstensorelemente D;; berechnen. In dem selbstgeschriebenen Programm, mit dem die in
dieser Arbeit pridsentierten Daten aus Gehirnmessungen bearbeitet wurden, wurde ein
Algorithmus benutzt, in welchem die multilineare Regression mittels einer Singuldrwert-
zerlegung (SVD, singular value decomposition) der b -Matrix und darauffolgender Bestimmung
der Pseudoinversen Matrix b " berechnet wird.

Der SVD-Ansatz ist gegeniiber einem multivariaten statistischen Ansatz insofern von
Vorteil, als in ihm eine einmalige Berechnung der Pseudoinversen von b durchgefiihrt wird,
welche dann einfach mit den Vektoren In(S(6=0)) — In(S(b)) voxelweise von links multipliziert
wird, um D zu erhalten.

Da das SVD-Verfahren nach meiner Kenntnis in Zusammenhang mit der Berechnung von
D-Tensoren bisher noch nicht in fachspezifischen Veroffentlichungen erwdhnt wurde, folgt hier
eine kurze Beschreibung der Vorgehensweise. Fiir jede beliebige m x n-Matrix A existiert eine
Singulidrwertzerlegung A = U X V', die sich dadurch auszeichnet, da ¥ wie A eine m x n-Matrix
ist, in welcher nur Diagonalelemente der grotmoglichen quadratischen Teilmatrix, beginnend
mit m=n=1, von Null verschiedene Werte haben konnen. Also ist X = diag(oi, .... ,0p) mit
p =min(m,n). Die Werte 01 = 0, > .... 20,> 0 sind die Singuldrwerte. AuBlerdem ist U eine
m x m-Matrix und V eine n x n-Matrix. Es 148t sich zeigen, daB wenn A=U X V' die SVD von
A ist, die n x m-Matrix AT=V 2" U’ wobei die n x m-Matrix X' = diag(1/03,....,1/c;) ist, die
Pseudoinverse von A ist. Diese zeichnet sich dadurch aus, dal3 fir ein iiberbestimmtes
Gleichungssystem A-x =y der Ansatz A'Ax = AT-y mit X = AT-y das einem least squares fit
entsprechende Ergebnis liefert. Auf das Gleichungssystem (2.87) angewendet bedeutet das, daf3
zuerst die Pseudoinverse b " von b bestimmt wird, wobei b' eine 6 x k —Matrix ist, und dann
fiir jedes Voxel die Matrixmultiplikation
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ausgefiihrt wird, um die Tensorelemente D;; zu bestimmen.

Ist nun auf beschriebene Weise der Tensor D bestimmt worden, so kann er diagonalisiert
werden. Aufgrund der Tatsache, daBl der D-Tensor symmetrisch ist, 1463t er sich immer
diagonalisieren und es lassen sich Eigenwerte und Eigenvektoren von D bestimmen. Da es keine
negative Diffusion gibt, mul D positiv-definit sein. Das ist gleichbedeutend damit, daB3 die
Eigenwerte A;, A, und A3, die sich durch die Hauptachsentransformation ergeben, grofler Null
sein miissen. Der dem grofiten Eigenwert assoziierte Eigenvektor zeigt die Hauptrichtung der
Diffusion an.

Es lassen sich nun anhand der Eigenwerte eine Reihe skalarer Malle bestimmen [Pierpaoli
1996]. Entsprechend Gleichung (2.71) 146t sich die mittlere Diffusivitét, gleichbedeutend mit
dem scheinbaren (apparent) Diffusionskoeffizienten (ADC), als 1/3 der Spur von D angeben:

ADC :=(2) :% : (2.89)
Der ADC hat notwendigerweise die Einheit eines Diffusionskoeffizienten [mm?/s].

Als MalBl fir die Stirke der Anisotropie sind eine ganze Reihe verschiedener
Anisotropieindizes gebriuchlich. In medizinischen Anwendungen finden insbesondere die
folgenden beiden Definitionen Anwendung;:

1. Der relative Anisotropieindex

JA=(0F + (1, =(2) +(1,~(2)) (2.90)

skaliert von Null (bei v6llig isotroper Diffusion) bis V2.
2. Der fraktionale Anisotropieindex

A ﬂ —<z>)2+<zs—<z>)2 on

/”t+;t +/1

kann Werte zwischen Null und 1 einnehmen.
Beide Anisotropieindizes sind einheitenlos. Die angegebenen Wertebereiche ergeben sich
daraus, daBB D positiv-definit ist. Liefern jedoch die MeBdaten negative Eigenwerte (was
physikalisch nicht sinnvoll ist, aber dennoch vorkommen kann, wenn die Signalstirke eines
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Voxels bei einer diffusionsgewichteten Messung hoher ist als bei der Messung ohne
Diffusionswichtung), so gelten die fiir RA und FA angegebenen oberen Grenzen nicht mehr.

Die Skalare ADC, RA und FA sind so gewihlt, dal sie rotations-invariant sind. Das
bedeutet, daB3 fiir deren Berechnung nach den Gleichungen (2.89) bis (2.91) auch die Tensor-
elemente D, D,,, und D.. statt 4;, A, und A3 benutzt werden konnen. Die Diagonalisierung von
D dient also im wesentlichen dazu, die Eigenvektoren zu bestimmen. Deren Richtungen, insbe-
sondere die Richtung des zum grof3ten Eigenwert gehorenden Eigenvektors, sind z. B. Ausgangs-
punkt flir einige Traktographie-Algorithmen aber auch fiir farbkodierte Diffusionsrichtungs-
karten (s. Abbildung 4.6). Unter Traktographie versteht man Verfahren, die unter der Annahme,
dafl die Ausrichtung von neuronalen Stringen im Gehirn der Hauptrichtung der Diffusion
entspricht, nach neuronalen Verbindungen suchen. Farbkodierte Karten der Hauptdiffusions-
richtung beinhalten eine voxelweise Darstellung der Richtungen der zum jeweils groBten
Eigenwert gehorenden Eigenvektoren, wobei die dreidimensionale RGB-Farbskala der
Kodierung des Polar- und des Azimuthwinkels sowie der Anisotropie dienen [Pajevic 1999]. In
dieser Arbeit wurde ein selbstgeschriebenes Matlab-Programm (Matlab 5.3; The Mathworks,
Inc., Natick, MA, USA) zur Berechnung der Diffusionstensoren, fiir die anschlieBende Diagona-
lisierung (d. h. Eigenwertzerlegung) der Tensoren sowie zur Generierung von ADC- und
Anisotropieindex-Karten und auch von farbkodierten Richtungskarten angewandt. Auf den
farbkodierten Diffusionsrichtungskarten sind superior-inferiore Ausrichtungen der Tensoren rot
dargestellt; griin steht fiir links-rechts und blau bedeutet anterior-superior. Die Farben fiir oblique
Ausrichtungen werden per additiver Farbmischung bestimmt; die Farbsattigung ist proportional
dem fraktionalen Anisotropieindex.

2.5 Artefakte in der MR-Diffusionsbildgebung

2.5.1 Ursache und Auswirkung der Wirbelstrome

Das Ein- beziehungsweise Ausschalten von Magnetfeldgradienten innerhalb von MR-Bild-
gebungssequenzen erfolgt mit einer im Sequenzprogramm spezifizierten Gradientenschalt-
geschwindigkeit (slew rate), welche als Anderung der Gradientenstirke pro Zeit angegeben wird.
Im Falle des bei den Messungen fiir diese Arbeit benutzten MR-Tomographen betrigt die
maximale Gradientenschaltgeschwindigkeit 150 Tm™'s™. Sehr oft ist ein schnelles Schalten und
eine hohe Amplitude der Gradienten vorteilhaft. So soll insbesondere in diffusionsgewichteten
Messungen wihrend der PGSE-Spinpréiparierung Zeit gespart werden, um eine mdglichst kurze
Echozeit zu ermdglichen und damit die Signalabschwichung durch transversale Relaxation zu
minimieren. Das schnelle Schalten von Gradienten bedeutet, dal3 ortsabhédngig starke zeitliche
Verdanderungen des Magnetfeldes OB(x)/0t verursacht werden. Solche schnellen Feldver-
dnderungen werden allerdings nicht nur innerhalb der Tomographenrdhre, also in dem von den
Gradientenspulen umschlossenen Volumen, erzeugt, sondern wirken sich auch in den auflerhalb
der Spulen liegenden Bereichen aus. Die resultierenden FluBdnderungen induzieren Wirbel-
strome in elektrisch leitenden Bauteilen des Tomographen, z. B. im Kryostaten, in den RF-
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Spulen, aber auch in den Gradientenspulen selbst. Diese Wirbelstrome erzeugen umgekehrt
wieder zusétzliche transiente und rdumlich inhomogene Magnetfelder, welche die Ortskodierung
fiir die Bildgebung storen.

Besonders grof3 sind die aus Feldinhomogenitédten jedweder Ursache resultierenden Bild-
verzerrungen bei den schnellen EPI-Bildgebungsverfahren, da die storenden Feldabweichungen
die Phasenentwicklung der Spins iiber die Akquisition des gesamten Echozugs hinweg beein-
flussen (s. Abschnitt 2.2.4.1). Im Gegensatz zu Multiecho-Akquisitionsverfahren, bei denen die
Phasenkohdrenz durch wiederholte refokussierende Spinechos immer wieder erneut restauriert
wird — z. B. bei (single-shot)-fast-Spinechomessungen — , wird in einer EPI-Sequenz die storfeld-
bedingte Phasenverschiebung wihrend der ganzen Messung akkumuliert. Die fast-Spinecho-
Sequenzen sind jedoch wegen ihrer ldngeren Dauer, der geringeren Signalausbeute pro Mefzeit
sowie aufgrund der hoheren spezifischen Energieabsoptionsrate im Einsatz fiir die Diffusions-
bildgebung problematisch. Wird aus diesen Griinden die EPI-Technik verwendet, so sind insbe-
sondere bei einer single-shot-EP1-Sequenz (s. Abschnitt 2.2.2) betrdchtliche Bildverzerrungen zu
beobachten. Diese Sequenz ist jedoch das in der Diffusionsbildgebung am héufigsten
angewandte Verfahren fiir das Auslesen des Signals. Der Grund dafiir besteht darin, daf3 eine
etwaige kleine Bewegung des Probanden wéhrend der Applikation der starken diffusions-
wichtenden Gradienten zu einer erheblichen simultanen Phasenverschiebung fiihrt, welche auch
wihrend der Signalakquisition noch vorhanden ist. Bei einem single-shot-Akquisitionsverfahren
ist diese Phasenverschiebung fiir alle Zeilen im k-Raum mehr oder weniger identisch und wirkt
sich daher nur als homogener Phasenoffset in den komplexen Bilddaten aus.

Wird nun aus genanntem Grund eine single-shot-EPI-Sequenz trotz deren Anfilligkeit fiir
Bildverzerrungen in der Diffusionsbildgebung eingesetzt, so ist zwischen den verschiedenen
moglichen Ursachen fiir die Verzerrungen verursachenden Feldinhomogenititen zu unter-
scheiden. Da sind zum einen die Verzerrungseffekte aufgrund von Suszeptibilitdtsunterschieden
innerhalb des MeBobjekts und aufgrund von technisch bedingten Feldinhomogenititen, die bei
allen — auch bei nicht diffusionsgewichteten — EPI-Messungen vorhanden sind. Zum anderen
existieren speziell in diffusionsgewichteten Messungen jene Bildverzerrungen, welche auf die
zuvor beschriebenen wirbelstrombedingten Feldstorungen zuriickzufiihren sind. Diese kommen
zu den typischen EPI-Verzerrungen hinzu.

Auch wenn bei Verwendung einer EPI-Sequenz relativ starke Bildverzerrungen in der Regel
inkauf genommen werden miissen, so sind die wirbelstromverursachten, zusatzlichen Artefakte
doch in besonderer Weise problematisch. Diese speziellen Verzerrungen weisen namlich starke
Unterschiede auf, die abhidngig sind von Amplitude und Richtung der wirbelstrominduzierenden
Gradienten. Ein vollstdndiges Protokoll zur Messung von diffusionsgewichteten Bildern umfaft
eine Reihe von Einzelmessungen mit unterschiedlichen Richtungen und unter Umstéinden auch
unterschiedlicher Stirke der diffusionswichtenden Gradienten. Zusitzlich wird in der Regel eine
nicht-diffusionsgewichtete Referenzmessung — fiir die Berechnung der scheinbaren Diffusions-
koeffizienten — durchgefiihrt. Im Falle der Diffusionstensorbildgebung sind z. B. auller einer
nicht-diffusionsgewichteten Messung mindestens sechs diffusionsgewichtete Einzelmessungen
mit nicht-kollinearen Richtungen der Diffusionsgradienten notwendig (s. Abschnitt 2.4.2). Alle
diese einzelnen Messungen sind aufgrund der gradientenabhdngigen — und daher unter-
schiedlichen — Verteilung der induzierten Wirbelstrome auch unterschiedlich verzerrt. Das fiihrt
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dazu, daBB ohne geeignete Methoden zur Wirbelstromkompensierung oder zur Korrektur der
wirbelstromspezifischen Verzerrungen die Ortskoordinaten auf den verschiedenen Bildern —
insbesondere auch im Vergleich von diffusionsgewichteten und nicht-diffusionsgewichteten
Bildern — nicht iibereinstimmen. Gravierende Fehler bei der Berechnung der scheinbaren
Diffusionskoeffizienten oder der Diffusionstensoren sowie weiterer abgeleiteter Maf3e sind die
Folge. Ein stabiles Korrekturverfahren ist also dringend erforderlich. Insbesondere im Hinblick
auf sehr komplexe Datenanalyseverfahren mit vielfacher Fehlerfortpflanzung, wie es die Trakto-
graphie (fiber tracking) darstellt, ist eine Wirbelstromkorrektur unabdingbar.

Die durch Wirbelstrome generierten Storfelder sind sowohl zeit- als auch ortsabhingig. Fiir
die Beschreibung der rdumlichen Verteilung des wirbelstromverursachten zusétzlichen Magnet-
feldes ABg(x) (Index E fiir eddy currents) ist ein linearer Ansatz geeignet, da Terme zweiter und
hoéherer Ordnung in der Regel vernachlissigt werden konnen. Diese Ndherung wurde bisher mit
Erfolg in verschiedenen publizierten Korrekturverfahren eingesetzt (s. Abschnitt 2.5.2); auch in
dieser Arbeit konnte ein linearer Ansatz fiir die Verzerrungen— mit gewissen Einschrinkungen
(s. Abschnitt 4.2.1.1) — als geeignet fiir deren Behandlung aufgezeigt werden. Mit dieser
Néherung setzt sich ABg(x.,f) zusammen aus einem ortsinvarianten Term & und den linearen
Termen in x-, y-. und z-Richtung

AB (x)=Gy()x+&,(t) mit G,(t) =[e,(t) &,(1) &.(1)] , (2.92)

wobel &, &, und & die Komponenten des wirbelstromgenerierten Feldgradienten in den Haupt-
richtungen des Tomographenkoordinatensystems sind. Es ist zu beachten, daB3 jeder geschaltete
Gradient Wirbelstromkomponenten &, &, und & in allen drei Raumrichtungen erzeugen kann.
Der geometrische Zusammenhang zwischen erzeugenden Gradienten und dem bewirkten ABg-
Feld ist maB3geblich durch Form und Stromleitungseigenschaften der Bauteile bestimmt, welche
die Wirbelstrome leiten. Das zeitliche Abklingverhalten der Wirbelstrome 1483t sich als die
Summe von exponentiell abfallenden Komponenten i mit unterschiedlichen Zeitkonstanten z;
darstellen:

gj(t):zgi’jexp(—t/riqj) mit jex,y,z0 . (2.93)

Die Zeitabhéngigkeit der wirbelstromverursachten Felder spielt in Kompensationsverfahren, bei
denen Gradienten so geschaltet werden, dal sich ihre Storfelder weitgehend gegenseitig
ausloschen, eine wichtige Rolle (s. Abschnitt 2.5.2.1).

Geht man gemdll Ansatz (2.92) von ausschlieSlich rdumlich linearen Abhéngigkeiten und
einem zusidtzlichen ortsunabhingigen Offset des wirbelstrominduzierten Storfeldes aus und
beachtet, daB3 auf mit einer EPI-Sequenz gemessenen Bildern nur Verzerrungen in der phasen-
kodierten Richtung y relevant sind, so reduzieren sich die Transformationen, welche zur Be-
schreibung der Bildverzerrungen benétigt werden, auf nur drei unterschiedliche affine Ab-
bildungen. Dies sind eine Dehnung bzw. Stauchung der Bilder in y-Richtung, eine Scherung
sowie eine Translation der Bilder — wieder in y-Richtung. Die genauen quantitativen Zusammen-
hinge zwischen diesen den Verzerrungen entsprechenden Bildtransformationen und den
zugrundeliegenden Storfeldern sind in Abschnitt 2.2.4.1 im Detail beschrieben.
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2.5.2 Verfahren zur Kompensation und  Korrektur von

Wirbelstromartefakten

Da die durch die Schaltung von Gradientenfeldern in den leitenden Bauteilen eines
Tomographen induzierten Wirbelstrome z. T. Zeitkonstanten von mehreren hundert Milli-
sekunden haben — also langsamer abklingen als die Transversalmagnetisierung in den meisten
Gewebearten — , ist es nicht moglich, dieses Abklingen der Wirbelstrome einfach abzuwarten.
Geeignete Verfahren zur Eliminierung der wirbelstromassoziierten Effekte sind daher
erforderlich. Unter den verschiedenen bisher vorgestellten Anséitzen zur Behebung wirbelstrom-
bedingter Artefakte kann zwischen Verfahren unterschieden werden, in denen die Stirke der auf-
tretenden Wirbelstrome reduziert wird, und solchen Methoden, die nachtriglich eine Korrektur
der entstandenen Bildverzerrungen ermdglichen. Hier soll ein kurzer Uberblick iiber die
verschiedenen Vorgehensweisen gegeben werden.

2.5.2.1 Wirbelstromkompensierende und -reduzierende Verfahren

Sowohl geritetechnische Verbesserungen als auch die Entwicklung von hinsichtlich einer
Reduzierung der Wirbelstrome optimierten MeBsequenzen konnen zu einer wirklichen
Reduzierung der Wirbelstrome wihrend der Messung beitragen. Die wichtigsten Techniken
werden im folgenden aufgefiihrt.

e Aktive Schirmung der Gradientenspulen

Heute wird eine aktive Schirmung der Gradientenspulen standardmifBig vorgenommen.
Dazu wird fiir jede Gradientenspule (Sattelspulen fiir die x- und y-Gradienten; ein Maxwell-
Spulenpaar fiir den z-Gradienten) eine zweite Spule — von der ersten Gradientenspule aus in
AuBenrichtung gelegen — in die Tomographenrohre eingebaut, welche genauso geformt ist wie
die erste aber mit umgekehrter Stromrichtung simultan zur ersten Spule durchflossen wird. Auf
diese Weise kann die magnetische FluBdnderung in den weiter auflen gelegenen Bauteilen
drastisch reduziert werden. Eine Reduzierung der Wirbelstrome bis hinunter in den Prozent-
bereich ist so moglich. Nachteilig an dieser Technik sind eine Reduzierung sowohl der
Amplitude als auch der Linearitét der erzeugten Gradientenfelder.

e Vorverzerrung (preemphasis)

Eine weitere Kompensation der erzeugten Wirbelstrome wird durch eine entsprechende
Anpassung des Stromverlaufs in den Gradientenspulen — abweichend von beispielsweise einem
exakt trapezformigen Zeitprofil — erreicht. Dies wird dadurch ermoéglicht, dal nach der
Lenzschen Regel die durch magnetische FluBdnderungen induzierten Strome wiederum
Magnetfelder bewirken, welche der urséchlichen FluBanderung entgegenwirken. Da die Wirbel-
strome ein multiexponentielles Abklingverhalten haben (s. Gleichung (2.93)), kann durch eine
Uber- bzw. Untersteuerung des Zielstroms mit nachfolgendem, ebenfalls multiexponentiellem
Zeitverlauf das angestrebte Zeitprofil der Gradienten realisiert werden. Fiir eine solche
wirbelstromkompensierende Vorverzerrung (preemphasis) werden auf aktuellen MR-
Tomographen in der Regel Gradientenkorrekturen mit typischerweise drei Zeitkonstanten pro
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Gradientenspule und unterschiedlichen Amplituden ausgefiihrt, deren Werte regelméfig nach-
justiert werden miissen. Bedauerlicherweise ist es nicht moglich, mittels der Gradientenvor-
verzerrung samtliche Wirbelstromkomponenten zu unterdriicken. Das liegt vor allem daran, daf3
das rdumliche Profil der Storfelder, welche durch Wirbelstromkomponenten in den Gradienten-
spulen erzeugt werden, sich im allgemeinen vom Profil der von anderen Bauteilen herriihrenden
Storfelder unterscheidet.

Mit der Vorverzerrungstechnik ist es moglich, die Amplituden der Wirbelstrome auf circa
10% zu reduzieren. Dies ist im allgemeinen befriedigend bei MR-Bildgebungsverfahren mit
einer geringen Empfindlichkeit gegeniiber Feldinhomogenititen, wie z. B. bei Sequenzen, in
denen nur ein Echo pro Anregungspuls ausgelesen wird, oder bei Multi-Spinechoverfahren.

Im Falle einer Kombination von sehr hohen wirbelstromassoziierten Storfeldern mit einer
besonders groBen Anfilligkeit gegeniiber Verzerrungsartefakten, wie sie bei diffusions-
gewichteten single-shot-EPI-Messungen gegeben ist, ist die Vorverzerrungstechnik jedoch im
allgemeinen nicht ausreichend.

In einer Studie von Papadakis et al. wurde die preemphasis-Technik fiir die Anwendung bei
diffusionsgewichteten Messungen durch spezielle Kalibrierungsprotokolle optimiert [Papadakis
2000]. Eine gewisse Verringerung der Artefakte war zu beobachten.

o Kompensation der Wirbelstréme durch spezielle Pulssequenzen

Eine zeitliche Abflachung der Gradientenflanken, also eine Verldngerung der
Gradientenschaltzeiten, kann zu einer Reduzierung der Wirbelstrome beitragen. Diese einfache
Losung ist in den meisten Féllen allerdings nicht zweckdienlich, da viele Anwendungen sehr
schnelle Schaltzeiten erfordern (z. B. zur Zeitersparnis wéahrend der Diffusionswichtung oder fiir
eine hohe MeBbandbreite bei EPI-Messungen).

Verschiedene Ansitze, die ein von der PGSE-Pulsfolge abweichendes Design fiir die
Diffusionswichtung mit dem Ziel einer Minimierung der Wirbelstrome nutzen, sind bisher
vorgeschlagen worden. Zum Beispiel untersuchten Alexander et al. [Alexander 1997] ein
Gradientendesign mit zwei Paaren bipolarer Diffusionsgradienten. Das Zeitschema ist dann
(n/2- G, - G,-n- G, - G, -Akq). Dabei wird ausgenutzt, da3 fiir relativ kurz nacheinander
entgegengesetzt geschaltete Gradientenflanken sich die resultierenden Wirbelstromkomponenten
gegenseitig ausloschen. Dieser Ansatz hat den schwerwiegenden Nachteil einer reduzierten
Effizienz der Diffusionswichtung, da eine ldngere Dauer der Diffusionsgradienten und damit
auch eine langere Echozeit erforderlich ist, um denselben h-Wert zu erhalten, mit der Folge eines
deutlichen Signalverlusts aufgrund der transversalen Relaxation.

Diese Beeintrachtigung fillt weg durch einen Ansatz von Reese et al. [Reese 2003], welcher
auf der von Wider et al. [Wider 1994] fiir relaxometrische Diffusionsmessungen entwickelten
sogenannten selbstkompensierenden PFG-,sandwich’-Sequenz aufsetzt. Dabei werden wéhrend
der Diffusionspriparation zwei n-Impulse geschaltet, um welche herum jeweils zwei Diffusions-
gradienten mit entgegengesetzten Vorzeichen (entgegengesetzter Richtung) positioniert sind.
Das Zeitschema ist also (/2 - G, -n- G, - G, - ©- G, -Akq) und wird auch twice refocussed
spin echo (TRSE) genannt. Damit findet also auch nach der ersten Richtungsumkehrung des
Diffusionsgradienten — durch den gleichzeitigen n-Impuls bewirkt — eine weitere Dephasierung
der Spins statt, die Rephasierung beginnt erst in der zeitlichen Mitte zwischen den beiden 7-
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Impulsen. Reese et al. (und davor schon Heid et al. [Heid 2000]) modifizierten diese Vorgehens-
weise, indem sie eine unterschiedliche Dauer fiir die vier Diffusionsgradienten erlauben. Diese
konnen dann — unter Einhaltung einiger Randbedingungen — so gewéhlt werden, dal} eine
optimale Kompensation der Wirbelstrome erfolgt. Damit wird eine weitere Minimierung der
Wirbelstrome bewirkt, allerdings mit der verbleibenden Einschrinkung, daBl eine vollstindige
Kompensation rein rechnerisch nur fiir eine bestimmte Abklingkonstante moglich ist.

2.5.2.2 Verfahren zur nachbearbeitenden Verzerrungskorrektur

Wihrend die bis hier dargestellten Methoden eine ganz allgemeine Bedeutung und
Anwendbarkeit haben, so ist im folgenden der Fokus auf die medizinische Bildgebung —
insbesondere auf die Bildgebung des menschlichen Gehirns — gerichtet.

Die Mehrzahl der Korrekturmethoden, die eine ,Entzerrung’ der Bilder im Rahmen der
Datennachbearbeitung ausfiihren, arbeiten im Bildraum und benutzen Algorithmen zur
Koregistrierung von Bildern, um diffusionsgewichtete und nicht-diffusionsgewichtete Bilder zur
Deckung zu bringen. Samtliche dieser Verfahren haben mit dem Problem zu kdmpfen, dal3 der
Kontrast auf den diffusionsgewichteten und auf den nicht-diffusionsgewichteten Bildern sehr
unterschiedlich ist. Dies duBlert sich unter anderem in der starken Abnahme der Signalintensitét
der Liquorfliissigkeit mit zunehmender Diffusionswichtung. So ist der Liquor im Vergleich zum
Hirnparenchym auf den nicht-diffusionsgewichteten Messungen, welche anndhernd einen 7>-
Kontrast haben, iiberaus signalstark. Bei einem b-Wert von 1000 s/mm” ist jedoch — im
Gegensatz zum Hirngewebe — kaum Signal detektierbar, wie in Abbildung 4.5 zu sehen ist. Mit
derartigen Kontrastunterschieden konnen Algorithmen zur Registrierung von Bildern nicht
hinreichend gut umgehen, da keine geeignete Kostenfunktion fiir das Optimierungsverfahren
definiert werden kann. Auch Kostenfunktionen mit einer relativ hohen Toleranz gegeniiber
Kontrastunterschieden, z. B. das MaB3 der mutual information, haben hier Schwierigkeiten.

Es sind bisher einige verschiedene Ansdtze gemacht worden, um dieses Problem zu
umgehen. So wurde 1996 von Haselgrove und Moore [Haselgrove 1996] eine Methode
priasentiert, bei der zusitzlich zu den Bildern mit =0 und denen mit einer starken
Diffusionswichtung (b = 1000 s/mm®) noch Bilder mit einem den nicht-diffusionsgewichteten
Bildern dhnlichen Kontrast aufgenommen werden, welche jedoch aufgrund einer moderaten
Diffusionswichtung (b = 160 s/mm?®) bereits Verzerrungen aufweisen. Anhand der fiir diese
Aufnahmen analysierten Verzerrungsparameter gegeniiber den Messungen mit b = 0 konnen nun
die Verzerrungsparameter der Messungen mit b= 1000 s/mm’ per Extrapolation berechnet
werden. Haselgrove und Moore beriicksichtigen fiir die Beschreibung der Verzerrungen fiir jedes
einzelne Schichtbild die drei Parameter Magnifizierung (also Dehnung/Stauchung), Scherung
und Translation jeweils in phasenkodierter Richtung. Da die b-Werte quadratisch mit der einge-
setzten Gradientenstirke zunehmen und da von einem linearen Zusammenhang zwischen den
angewandten Diffusionsgradienten und den resultierenden wirbelstrombedingten Storfeldern
ausgegangen werden kann (s. Abschnitt 3.1), wird fiir die Extrapolation jedes dieser drei
Parameter die Quadratwurzel des h-Werts benutzt. Dieses Verfahren liefert gute Ergebnisse (s.
Abschnitt 4.2.2.1), ist allerdings etwas durch die Fehlerfortpflanzung von etwaigen Fehlern der
analysierten Verzerrungsparameter bei der Extrapolation beeintrdchtigt. Ein weiterer Nachteil
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dieser Methode liegt im erhdhten Zeitaufwand fiir die Messung der Bilder mit geringer
Diffusionswichtung. Diese konnen dann zwar zur Berechnung der scheinbaren Diffusions-
koeffizienten mit verwendet werden, erbringen dabei aber aufgrund der relativ geringen
Diffusionssensitivitdt nicht den Nutzen, der die zusitzliche MeBzeit rechtfertigen wiirde.

Ein dhnliches Verfahren wurde von Bastin [Bastin 2001] vorgeschlagen. Auch er benutzt die
selben drei Parameter, um die Verzerrungen zu beschreiben. Das Problem der unterschiedlichen
Kontraste 16st er, indem er alle Messungen mit einem wassersignal-unterdriickenden Inversions-
RF-Impuls (FLAIR, fluid attenuation inversion recovery) prapariert. Obwohl auch innerhalb des
Hirngewebes deutliche Kontrastunterschiede bei Messungen ohne Diffusionswichtung sowie bei
unterschiedlichen Diffusionswichtungsrichtungen vorhanden sind, so ist mit diesem Ansatz doch
die hauptsichliche Quelle fiir die Fehlregistrierung von Bildern, ndmlich das starke Signal des
Liquors auf den nicht-diffusionsgewichteten Bildern, vermieden. Allerdings fiihren die
Inversionsimpulse auf allen Bildern zu einem starken Signalverlust.

Ein weiterer Ansatz zur Berichtigung wirbelstrominduzierter Verzerrungen von Jezzard
etal. [Jezzard 1998] verwendet die Phaseninformation von extra gemessenen Referenz-
messungen, um eine Korrektur der Bilder im k-Raum vorzunehmen. Bei den Referenzmessungen
werden zwei vollstindige Datensédtze gemessen, allerdings — dhnlich der iiblichen allgemeinen
EPI-Phasenkorrektur — ganz ohne Schaltung von frequenzkodierenden Gradienten. Die
Referenzmessungen zur Feststellung der Wirbelstrome werden einmal mit Phasenkodierung in
der eigentlich frequenzkodierten Richtung durchgefiihrt und einmal mit Phasenkodierung in der
iblichen Richtung, um die Profile des Wirbelstromfeldes in beiden Richtungen zu erhalten.

Weitere Korrekturmethoden basieren auf Phantommessungen, welche Informationen iiber
die Stdrke der Wirbelstrome liefern. Fiir nachfolgende Messungen kdnnen dann anhand der
Daten aus den Phantommessungen Korrekturen der Bildverzerrungen vorgenommen werden. Ein
solches Vorgehen wurde bisher sowohl fiir Korrekturen, die im Bildraum durchgefiihrt werden
[Bastin 2000], als auch fiir Korrekturen im A-Raum [Papadakis 2005] présentiert. Papadakis et
al. verallgemeinern dabei den oben erwédhnten Ansatz von Jezzard et al., indem sie mittels
Referenzmessungen mit einer Reihe verschiedener, obliquer Schichtfiihrungen die Abhéngigkeit
der storfeldbedingten Phasenverschiebungen im k-Raum von den geschalteten Gradienten als
tensorielle Grofle bestimmen.

2.5.3 Kreuzterme von Diffusions- und Bildgebungsgradienten

In Abschnitt 2.4.1 wurde der skalare b-Wert fiir die PGSE-Sequenz im Falle von isotroper
Diffusion und bei Vorhandensein ausschlieBlich der diffusionswichtenden Gradienten
hergeleitet. Jedoch wirken sich in der MR-Bildgebung die fiir Schichtauswahl und Ortskodierung
notwendigen Gradienten bei vorhandener Diffusion ebenfalls signalreduzierend aus. Dabei
summieren sich die Effekte der einzelnen Gradienten nicht einfach nur auf, sondern es ergeben
sich aufgrund des Quadratterms in Gleichung (2.75) auch Mischterme aus Diffusions- und
Bildgebungsgradienten. Dies sind die sogenannten Kreuzterme.

Strenggenommen ist eine Zuordnung der Kreuztermeffekte zu den Artefakten nicht ganz
richtig, da es im Prinzip moglich ist, die Gradientenkreuzterme fiir eine gegebene Mefsequenz
zu bestimmen, sie bei der Berechnung der b-Matrizen zu beriicksichtigen und somit die
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Diffusionstensoren innerhalb des MefBobjekts korrekt zu berechnen und zu beriicksichtigen. Dies
wird jedoch in der Regel nicht gemacht, weniger weil es einen gewissen Rechenaufwand und die
genaue Kenntnis der Gradientenfolge in der MeBsequenz erfordert, sondern weil der relative
Fehler, den die Vernachldssigung der Kreuzterme mit sich bringt, — insbesondere bei hohen
Amplituden der Diffusionsgradienten — gering ist. Das in dieser Arbeit prisentierte Verfahren
zur Korrektur von wirbelstrombedingten Bildverzerrungen bietet nun aber eine einfache
Moglichkeit, neben der Verzerrungskorrektur simultan auch Verfilschungen der gemessenen
diffusionsbedingten Signalabschwédchung durch Kreuztermeffekte zu reduzieren. Um diesen
Effekt spater beurteilen zu kdnnen, werden hier Wirkungsweise und quantitative Berechnung der
Gradientenkreuzterme dargestellt.

Um dies — fiir den Fall anisotroper, tensoriell beschriebener Diffusion — in {ibersichtlicher
Form zu beschreiben, wird nun Gleichung (2.85) vereinfacht, indem y (F(¢) - 2H(¢) f) =: K(?)
gesetzt wird. Wegen der Definitionen (2.76) beschreibt K(f) dabei analog dem in (2.8)
definierten k-Vektor die Dephasierung der Spins. Fiir die b-Matrix erhédlt man mit dieser
Substitution

b= j K@) K@) dt . (2.94)

Sind nun zwischen den Zeitpunkten =0 und /=27 auBler den diffusionswichtenden Gradienten
noch andere Gradienten geschaltet, was in der Regel der Fall ist, so sind auch diese in der
wirksamen b-Matrix zu beriicksichtigen. Die b-Matrix ist somit

27

b= [ (K,()+K, (1) (K,(0)+K, () d (2.95)

0

wobei K die Spindephasierung durch die Diffusionsgradienten bezeichnet, wahrend K; auf die
Bildgebungsgradienten zuriickzufiihren ist. Im allgemeinen besitzen daher die Elemente der b-
Matrix Quadratterme sowohl von K, als auch von K;. Zusatzlich existieren Kreuzterme zwischen
K und K;. Geht man nun davon aus, dal3 die Quadratterme von K; zu vernachlédssigen sind, da in
diffusionsgewichteten und in nicht-diffusionsgewichteten Messungen diese Terme identisch
sind, so bleibt die effektive b-Matrix

b,=b-b,=b,+b,= fKD(t)KD(t)T dr + f(KD(t)K,(z)T + K, (0K, )dt  (2.96)

tibrig. Im folgenden ist mit b immer b.; gemeint. bk steht fiir den Anteil der Kreuzterme an der
Diffusionswichtung und bp bezeichnet den Anteil der Quadratterme der Diffusionsgradienten.
Die Matrixelemente von by ergeben sich entsprechend Gleichung (2.81) unter Anwendung von
Gleichung (2.86) zu

by =7'Gy, G, {5; ( , —5—Dj + Lg; —1581)2} .

3 (2.97)




In dieser Arbeit ist nur der Fall von Interesse, dal3 der Diffusionsgradient iiber das gesamte
Zeitintegral von Null bis 27 in den Zeiten, in denen er eingeschaltet ist, eine konstante Richtung
besitzt. Ebenso haben bei der benutzten MeBsequenz die Bildgebungsgradienten im gleichen
Zeitintervall nur eine konstante Richtung, niamlich die z-Richtung. Damit lassen sich » und die
Gradientenrichtungen in Gleichung (2.96) — im Fall einfacher Bildgebungsgradienten oft auch
die Gradientenamplituden — aus den Integralen herausziehen. Die Losungen der verbleibenden
Zeitintegrale sind dann fiir den genauen zeitlichen Verlauf der jeweiligen Gradienten
charakteristische kubische Terme der Zeit. Aus Gleichung (2.96) wird so:

b=b,+b,=’ (GD G,7, +)(G,G +G, G,y j (2.98)
1

7, ist der kubische Zeitterm fiir den Kreuzterm zwischen dem Diffusionsgradienten und einem
bestimmten Bildgebungsgradienten G (siehe z. B. Gleichung (2.100) fiir den Schichtauswahl-
gradienten wahrend des Refokussierungs-RF-Impulses und Gleichung (2.101) fiir das Crusher-
Gradientenpaar).

Zu Kreuztermen mit Diffusionsgradienten konnen Bildgebungsgradienten unterschiedlicher

Funktion fiihren, die wihrend des PGSE-Moduls eingesetzt werden. Dies sind zum Beispiel:

e der Schichtauswahlgradient, der wihrend des m-Impulses als einzelner Gradient angewandt
wird; er zeigt senkrecht zur gewéhlten Schichtebene; bei den Messungen, die zu dieser Arbeit
gemacht wurden, war dies immer die z-Richtung;

e cin Paar sogenannter Crusher-Gradienten, die sehr kurz und mit hoher Amplitude geschaltet
werden und den Schichtauswahlgradienten fiir den Refokussierungsimpuls zeitlich umgeben;
die Crusher-Gradienten haben in der verwendeten Sequenz die gleiche Orientierung wie der
Schichtauswahlgradient; sie dienen einer starken Dephasierung — und damit der Vernichtung
— der unerwiinschten Transversalmagnetisierung, welche durch den (moglicherweise
unvollstindigen) n-Impuls neu erzeugt, also nicht bereits durch den anfianglichen n/2-Impuls
angeregt wurde.

Das doppelte Zeitintegral, mit dem b berechnet wird, hat einen ,Memory’-Effekt beziiglich der

Gradientenhistorie zur Folge. Dies bewirkt {iberhaupt erst, dal auch Gradienten ohne zeitlichen

Uberlapp Kreuzterme bilden. Diese Abhiingigkeit des duBeren Integrals von der vorhergehenden

K-Trajektorie verschwindet allerdings, sobald das innere Integral zur O-Matrix — also K(¢) zum

Nullvektor — wird. Da dies meistens — so auch bei der benutzten Sequenz — nach dem zweiten

Diffusionsgradienten der Fall ist, ergeben sich zwischen Gradienten aus den beiden

Teilintervallen — das erste bis zu diesem Zeitpunkt, das andere danach — keine Kreuzterme.

Damit existieren fiir die in dieser Arbeit benutzten MeBsequenz keine Kreuzterme zwischen den

Diffusionsgradienten und den Ortskodierungsgradienten (auler dem Schichtauswahlgradienten).

Formuliert man in Gleichung (2.96) die Umkehrung der Spins aufgrund des

Refokussierungsimpulses mittels der Heaviside-Funktion und fiihrt die Substitutionen (2.76)

getrennt fiir Diffusions- und Bildgebungsgradienten durch, so erhdlt man nach Umstellen fiir das

rechte Integral, d. h. nur fiir die Kreuzterme, folgenden Ausdruck:
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27 27 27
bK,g/ = 72 ( IZFD,i(t)FI,A/(t) ds — 4fD,i IFI,/(t) dr — 4f1,i IFD».i(t) dz + 8fD,if1aiz-] ' (2'99)
0 T T

Diese Gleichung gilt fiir alle Elemente der bg-Matrix. Je nachdem, welche Vektorkomponenten
(i, j € x, y, z) der Diffusionsgradienten und der Bildgebungsgradienten auf der rechten Seite
eingesetzt werden, ergeben sich die verschiedenen Matrixelemente von bg. Diese Formel ist ein
guter Ausgangspunkt zur Berechnung der Kreuzterme. Durch intervallweises analytisches
Integrieren der verschiedenen Integrale lassen sich die Matrixelemente der bg-Matrizen fiir die
Kreuzterme unterschiedlicher Gradientengruppen berechnen. Die Benutzung eines Computer-
algebra-Programms ist dabei hilfreich (s. Anhang). Fiir Bildgebungsgradienten und —gradienten-
paare, welche zeitlich symmetrisch zum refokussierenden m-Impuls angewandt werden, lassen
sich relativ einfache Formulierungen fiir die Kreuzterme mit den Diffusionsgradienten erhalten
[Mattiello 1994, Mattiello 1995, Mattiello 1997].

Fiir den Kreuzterm zwischen den Diffusionsgradienten und dem Schichtauswahlgradienten
erhilt man z. B. die Matrixelemente der b x-Matrix:

1 1
st,ij = 72(Gs,i GD,j+ Gy, GS,j) [ZgD (552‘*' 5552)} .

=7

(2.100)

KS

os ist die Dauer des Schichtauswahlgradienten von Beginn der steigenden Flanke bis zum Ende
des Plateaus; ¢, ist die Anstiegszeit des Schichtauswahlgradienten.
Der Kreuzterm zwischen den Diffusionsgradienten und einem Paar symmetrischer Crusher-
Gradienten ergibt die Matrixelemente
ch,g/ = 72 (GC,i GD,j + GD,[ GC,j) (50 O¢ Ac) .
— (2.101)

= Tye

Oc und Ac sind die Dauer bzw. der Abstand zwischen den Crusher-Gradienten. Es besteht in
diesem Fall keine Abhédngigkeit von den ramp times der Gradienten. Die angegebenen Werte fiir
7., gelten in der angegebenen Form fiir einen trapezformigen Zeitverlauf der Gradienten.

Die zeitliche Symmetrie der Gradienten beziiglich des m-Impulses, die fiir die Berechnungen
der Kreuzterme nach den Gleichungen (2.100) und (2.101) vorausgesetzt wird, ist im Fall der bei
den Messungen zu dieser Arbeit angewandten Produktsequenz des Geriteherstellers GE nicht
gegeben. Daher lassen sich die Kreuzterme fiir diese MeB3sequenz nicht aus den beiden obigen
Fiéllen zusammensetzen, sondern werden eigens berechnet (s. Anhang).

Die bp-Matrix hat nach Gleichung (2.98) die allgemeine Form

GD,2x GD,xGD,y GD,xGD,z
bD = 7/2 Tp GD,yGD,x GD,zy GD,yGD,z (2.102)
GD,z GD,x GD,z GD, y GD?Z

wihrend die bg-Matrizen sich fiir beliebige Bildgebungsgradienten 7 als
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2GD,xG1,x GD,xGI,y+GD,yG1,x GD,xGI,z+GD,zG1,x
by =7*74| Gp.G,,4G,,G,.  2G,.G,,  G,,G,.+G,.G,, (2.103)
GD,xGl,z+GD,zG1,x GD,yGI,z+GD,zG1,y 2(;D,z(;],z

—mit dem Index 7 fiir den jeweiligen Bildgebungsgradienten — schreiben lassen.

Handelt es sich bei der MeBprobe um ein isotrop diffundierendes Medium, so kann eine
skalare Formulierung des b-Wertes gemidl3 Gleichung (2.81) benutzt werden. Da die Nicht-
Diagonalelemente des Diffusionstensors in diesem Fall — unabhingig vom Koordinatensystem —
Null sind, ist es mdglich, die Nicht-Diagonalelemente der b-Matrix unberiicksichtigt zu lassen,
da diese nicht wirksam werden. Dies ergibt sich daraus, dafl die Signalschwédchung nach
Gleichung (2.84) unter Anwendung des verallgemeinerten Skalarprodukts aus Diffusionstensor
und b-Matrix berechnet wird.

Jedoch miissen auch bei isotroper Diffusion Gradientenkreuzterme beriicksichtigt werden
[Neeman 1995]. Auch von diesen sind im isotropen Fall nur die Diagonalelemente wirksam.
Formal wird aus dem in Gleichung (2.98) verwendeten Tensorprodukt im Fall einer skalaren
Beschreibung von isotroper Diffusion das Skalarprodukt. Der skalare, effektive b-Wert ergibt
sich dann als

b= b, + b, = yz(GDTGD 7, +2).G, G, rmj (2.104)
1

Der bei isotroper Diffusion skalare Kreuzterm bg ist damit gleich der Summe der Spurwerte der
bx-Matrizen in Gleichung (2.103) iber alle Bildgebungsgradienten und der fiir isotrope
Diffusion skalare Quadratterm der Diffusionsgradienten bp ist gleich der Spur der bp-Matrix in
Gleichung (2.102).

Aufgrund der Bildung des Skalarprodukts aus Diffusions- und Bildgebungsgradienten bei
der Berechnung von bg verschwinden fiir isotrope Diffusion die Kreuzterme, wenn der
Diffusionsgradient orthogonal zu allen Bildgebungsgradienten steht. Der zweite Summand in
Gleichung (2.104) ist dann Null. Haben jedoch Diffusions- und Bildgebungsgradienten dieselbe
Orientierung, so wird die effektive Diffusionswichtung je nach Vorzeichen der verschiedenen
Gradienten verstirkt oder geschwécht. Haben Diffusions- und Bildgebungsgradienten gleiches
Vorzeichen, zeigen also in die gleiche Richtung, so ist eine Erhohung des effektiven h-Werts die
Folge, bei entgegengesetzten Vorzeichen ergibt sich ein verringertes b.

Wéhrend der PGSE-Priparierung der benutzten Sequenz werden ausschlieBlich Bild-
gebungsgradienten in Schichtauswahlrichtung angewandt. Dies war bei allen Messungen die z-
Richtung, da die angewandte Mefsequenz technisch nur eine transversale Schichtfiihrungs-
richtung erlaubt. Kreuzterme zwischen den Diffusionsgradienten und den x- und y-Gradienten,
die zum Auslesen des EPI-Signalzugs geschaltet werden, existieren nicht, da nach Beendigung
des zweiten Diffusionsgradienten wieder das Zentrum des k-Raums erreicht wird. Bei den
Phantommessungen kann fiir beide benutzten Phantome von isotroper Diffusion ausgegangen
werden. Der entsprechende skalare b-Wert berechnet sich also im Prinzip gemif Gleichung
(2.104).
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Allerdings lassen sich die Kreuzterme der benutzten MeBsequenz nicht einfach als Summe
eines Kreuzterms fiir den Schichtanregungsgradienten und eines zweiten Kreuzterms fiir das
Crusher-Gradientenpaar berechnen (nach Gleichungen (2.100) und (2.101)). Aufgrund einer
etwas komplizierteren Gradientenfolge muflte der passende Kreuzterm nach der im Anhang
abgeleiteten Formel (A1.1) berechnet werden.

2.5.4 Maxwell-Gradienten aufgrund von Diffusionsgradienten und

Wirbelstromen

In diesem Abschnitt wird eine Abschédtzung der Stdrke von wirbelstromassoziierten Maxwell-
Feldern und ihrer Auswirkung vorgenommen. Dabei interessieren speziell die durch das Schalten
der Diffusionsgradienten bewirkten Wirbelstrome und deren verursachte Storfelder. Eine solche
Abschitzung ist fiir die Argumentation in Abschnitt 3.1 wichtig, da das dort begriindete
Korrekturverfahren fiir durch Wirbelstrome erzeugte Bildverzerrungen auf der Annahme basiert,
daB in umgekehrter Richtung flieBende Wirbelstrome Feldstéorungen AB mit entgegengesetzten
Vorzeichen bewirken. Fiir die einzelnen Feldkomponenten gilt dies nach den Maxwellschen
Gleichungen auch (siehe Abschnitt 3.1). Jedoch wurde in Abschnitt 2.2.4.2 gezeigt, dal} dies fiir
den Betrag des Magnetfeldes — welches der fiir die Larmorfrequenz ausschlaggebende Parameter
ist — nicht vorausgesetzt werden kann, da der Betragszuwachs des By-Feldes durch die
Maxwellfelder immer positiv ist (s. Gleichungen (2.63)).

Um eine allgemeine Abschétzung fiir die Maxwellfelder im Tomographen zu erhalten, kann
die in Gleichung (2.62) vorgenommene Nidherung benutzt werden, ndmlich

2
|B(x)|=/B,"+B,’ zBO+Bl . (2.105)

2B,

B, bezeichnet die Feldkomponenten von Storfeldern senkrecht zur z-Komponente. Unter der
Annahme, daB3 die durch Wirbelstrome verursachten transienten x-, y- und z-Feldkomponenten
gleich groB sind, ist der EinfluB der B, -Komponenten um den Faktor B, /2B, niedriger als der
der Bj-Komponenten. Folglich haben die Wirbelstromkomponenten, deren Feldoffset bei
Umkehrung der Wirbelstrome die Richtung beibehalten, einen vernachlissigbar kleinen Effekt.

Die Messungen fiir diese Arbeit wurden an einem 1,5T-Tomographen ausgefiihrt. Wenn
man davon ausgeht, da der hochste Feldoffset in der Tomographenrdhre innerhalb des
MeBbereichs das Produkt aus maximalem Feldgradienten (40- 107 T/m) und dem Innenradius der
Rohre (0,3 m) nicht iibersteigt und zusédtzlich iibertriebenerweise noch annimmt, daf3 die
resultierende Feldstirke ausschlieBlich eine x- oder y-Komponente besitzt, so ist der Quotient
B, / 2B, = 0,004 . Damit konnen die Effekte transienter B, -Feldkomponenten gegeniiber den B-
Komponenten vernachldssigt werden.

Fiir eine Abschitzung der Auswirkung von Maxwell-Gradiententermen, welche mit den
diffusionswichtenden Gradienten assoziiert sind, 146t sich folgender Ansatz machen. Nach der
Tabelle (2.63) zeigt die Gradientenrichtung der Maxwellfelder immer senkrecht zu dem
erzeugenden Gradienten. Die ortsabhdngige Ableitung der Maxwellfelder ist z. B. fiir den Fall
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eines zwecks Diffusionswichtung geschalteten x-Gradienten 0B, (x)/0z = (GD%X / B,)z . Addiert
man nun den urspriinglich geschalteten Gradienten 0B,,(x)/dx =G, , vektoriell hinzu, berechnet
den gemeinsamen Gradienten und bezieht das Ergebnis auf den beabsichtigten Gradienten, so
erhilt man als obere Abschitzung (wieder mit Gp, = 40-10 T/m,z=0,3mund By=1,5T) die

relative Abweichung von Gp ,:
2
G, 'z
Gy, H 2| -G
\/ o [ B, j P (2.106)

~ (0,00003 =0,003% .
GD,x

(relative Abweichung von G, )=

Das heiflt, da der EinfluB der Maxwellgradienten auf die Stirke der Diffusionswichtung
ginzlich zu vernachlissigen ist.

Eine groBere Relevanz haben die Maxwellterme wéhrend der EPI-Signalakquisition.
Obwohl die dabei resultierenden Bildverzerrungen nicht Thema dieser Arbeit sind, da sie auf
diffusionsgewichteten und nicht-diffusionsgewichteten Bildern gleich sind, soll hier eine
Abschitzung der Effekte vorgenommen werden. Nach Gleichung (2.42) konnen die relativen
Verzerrungseffekte durch den Quotienten Awy(x)/Av;, ausgedriickt werden, wobei Avy(x) den
lokalen maxwellterm-bedingten Offset der Larmorfrequenz bedeutet. Mit den Werten
Av, = 1/14 =1/(0,64-10'3 s) fiir die Bandbreite in Phasenrichtung, einem By-Feld von 1,5 T und
nicht allzu groBen Werten von z=0,15m und einem zeitlich gemittelten Betrag des
frequenzkodierenden  Gradienten (in  x-Richtung des Tomographensystems) von
(|G, ])=10-10" T/m ergibt sich als Abschiitzung

AVM_(’C)ZLMT ~ 0,02 (2.107)
Av on 2B, “

y

Das bedeutet, daBB bei Messungen einer 128x128-Matrix an den z-Koordinaten z=10,15 m
Verschiebungen um ca. 2,5 Pixel in Phasenrichtung auftreten konnen.
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3 Neues Verfahren zur Wirbelstromkorrektur
mittels Messungen mit umgekehrter

Gradientenpolaritat

In diesem Kapitel wird ein neuer Ansatz zur Korrektur von wirbelstromassoziierten
Verzerrungen prasentiert, der auf separaten diffusionsgewichteten Messungen mit umgekehrter
Polaritdt der diffusionswichtenden Gradienten basiert. Im Abschnitt 3.1 wird dieser
Korrekturansatz theoretisch begriindet und es werden Unterschiede gegentiber bereits bekannten
Verfahren benannt. Anschlieend wird die Ausfiihrung der Korrektur im Rahmen eines selbst-
geschriebenen Programms detailliert beschrieben (s. Abschnitt 3.1.6). Die zusétzliche Mdglich-
keit, die nach dem vorgeschlagenen MeBBschema akquirierten Bilddaten auch fiir eine Korrektur
der Kreuzterme zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten zu benutzen, wird in Abschnit
3.2 erldutert. Die experimentelle Uberpriifung des neu vorgeschlagenen Korrekturansatzes
erfolgt dann in Kapitel 4.

3.1 Theoretische Begrindung des neuen Ansatzes zur

Verzerrungskorrektur

3.1.1 Linearitat der Maxwell-Gleichungen

Durch das Ein- und Ausschalten der verschiedenen Magnetfeldgradienten wihrend einer
MeBsequenz — insbesondere durch die sehr starken Diffusionsgradienten — werden Wirbelstrome
in verschiedenen Bauteilen des MR-Tomographen induziert, welche wiederum magnetische
Storfelder zur Folge haben. Sowohl die Induktion von elektrischen Stromen durch magnetische
FluBanderung als auch die Erzeugung von Magnetfeldern durch bewegte elektrische Ladungen
wird durch die Maxwellschen Gesetze beschrieben.

Von den vier Maxwellschen Gesetzen sind in diesem Zusammenhang vor allem das
Faradaysche Induktionsgesetz und das verallgemeinerte Amperesche Gesetz von Bedeutung.
Diese beiden Gesetze lauten in differentieller Form:

oB
VxE :—5 (Faradaysches Induktionsgesetz) 3.1)
. OE (verallgemeinertes Amperesches Gesetz
VxB = +&,6,—
2= [J Eo®r ) oder Durchflutungsgesetz) (3-2)
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g, 1ist die elektrische Feldkonstante, ¢, die relative Permittivitit, u, die magnetische

Feldkonstante und x, die relative Permeabilitit. B ist hier explizit die magnetische Induktion
und j die Stromdichte. Mit dem Ohmschen Gesetz

j=ckE 3.3)

—mit o als spezifische elektrische Leitfahigkeit — 148t sich das Amperesche Gesetz schreiben als
VB =p,u, (0E+808F%—f} . 34

Die Materialeigenschaften ¢., u, und o sind im allgemeinen Tensoren zweiter Stufe, was
jedoch fiir die folgenden Linearitdtsbetrachtungen keine Einschrankung bedeutet.

Prinzipiell konnen, ausgehend von den Gleichungen (3.1) und (3.4) unter zuséitzlicher
Beriicksichtigung der Quellenfreiheit des B-Feldes, Wirbelstromfelder ndherungsweise
berechnet werden. Aufgrund der Abhingigkeit der Wirbelstromfelder von den unterschiedlichen
spezifischen elektrischen Leitfdhigkeiten in den stromleitenden Bauteilen ergeben sich im
allgemeinen komplizierte rdumliche und zeitliche Verteilungen der Wirbelstromfelder.

In der Argumentation fiir die dem hier vorgestellten Verfahren zugrundeliegende
Verzerrungssymmetrie ist jedoch das genaue rdumliche und zeitliche Muster der Wirbel-
stromfelder nicht erheblich. Allein der Nachweis eines linearen Zusammenhangs zwischen
Ursache und Wirkung, d. h. zwischen der Amplitude der bei ihrem Ein- und Ausschalten
wirbelstromerzeugenden Magnetfeldgradienten und den erzeugten wirbelstromassoziierten
Magnetfeldern, ist hier wesentlich. Die Zusammenhinge von E- und B-Feld gehorchen in jedem
Fall den vier Maxwellschen Gleichungen; zusammen mit den Materialgleichungen sind E- und
B-Feld unter vorgegebenen Randbedingungen sogar vollstindig bestimmt. Aufgrund der
Linearitidt sowohl der Differentiation als auch des Skalar- und des Vektorproduktes sind in
diesen Gleichungen ausschlieBlich lineare Zusammenhidnge zwischen E- und B-Feld
beschrieben. Zumindest gilt dies, solange 4, , &, und o als feldunabhéngig angenommen werden
konnen. Nichtlineare Effekte konnen bei der Generierung von Wirbelstromfeldern im
Tomographen weitgehend vernachldssigt werden. Finzig die Verwendung von ferro-
magnetischen Materialien konnte die Linearitdt wegen der Hysterese verletzen. Hier sind vor
allem die Shimeisen zu erwéhnen, die manche Magnethersteller gegeniiber supraleitenden
Shimspulen favorisieren. Im Falle des fiir die Messungen zu dieser Arbeit verwendeten MR-
Tomographen der Firma General Electrics sind solche Shimeisen nicht vorhanden.

Damit ist ein linearer Zusammenhang zwischen den erzeugenden Magnetfeldgradienten und
den resultierenden Wirbelstromfeldern belegt. Zusammen mit der Tatsache, da3 nach Gleichung
(2.42) die resultierenden Verzerrungen wiederum linear von der Amplitude des Storfeldes
abhidngen, ergibt sich ein linearer Zusammenhang zwischen den geschalteten Gradienten und den
Verzerrungen. Insbesondere haben Diffusionsgradienten, die in einer ersten Messung in einer
beliebigen Richtung geschaltet werden, in einer zweiten Vergleichsmessung, bei der die
Diffusionsgradienten in der inversen Richtung geschaltet werden, auch genau entgegengesetzte
Verzerrungen zur Folge. Da also jeder Bildpunkt bei einer entgegengesetzten Polaritit der
Diffusionsgradienten eine umgekehrte storfeldbedingte Verschiebung erfahrt, werden auch die
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Parameter, die in den Gleichungen (2.48) bis (2.52) der Beschreibung der Verzerrungen in einem
linearen Ansatz dienen, bei einer Umkehrung der Diffusionsgradienten invertiert.

Die obige Argumentation liefert nun jedoch keine Aussage iiber die Feldrichtung der
Storfelder. Wie in Abschnitt 2.2.4.2 gezeigt wurde, ist es nicht mdglich, Magnetfeldgradienten
mit einer ausschlieBlichen z-Feldkomponente zu erzeugen. Im allgemeinen existieren aufgrund
der Geometrie der stromleitenden Bauteile relevante Kreuzterme zwischen ursdchlichen und
bewirkten Feldkomponenten (nicht zu verwechseln mit den in Abschnitt 2.5.1 beschriebenen
Kreuztermen zwischen den rdumlichen Gradientenrichtungen von ursidchlichem Feldgradienten
und dem resultierenden, in einem linearen Ansatz ebenfalls als Feldgradient angenommenen
Storfeld). Man muf} also davon ausgehen, da3 die wirbelstrombedingten Storfelder sowohl x-, y-
als auch z-Feldkomponenten besitzen. Da sich die Storfelder nach dem Superpositionsprinzip
zum By-Feld vektoriell hinzuaddieren, jedoch fiir den Phasenvorschub — und damit auch fiir die
Verzerrungen — der Betrag des B-Feldes verantwortlich ist, ergeben sich fiir die x- und y-
Feldkomponenten Abweichungen von den beschriebenen linearen Zusammenhéngen. Diese sind,
wie in Abschnitt 2.2.4.2 beschrieben, dadurch bedingt, daB3 fiir diese Komponenten bei der
Betragsbildung Quadratterme entstehen, womit folglich die zugehorigen Verzerrungen fiir beide
Polaritdten der erzeugenden Gradienten in gleicher Richtung erfolgen. Die in Abschnitt 2.5.4
vorgenommene Abschidtzung ergab jedoch, daBl diese Terme im Vergleich zu den Storfeld-
komponenten in z-Richtung, fiir welche ein linearer Zusammenhang zwischen ursidchlichem
Gradienten und resultierenden Verzerrungen vorhanden ist, zu vernachlidssigen sind.

3.1.2 Ansatz fur die Korrektur der wirbelstrombedingten
Verzerrungen

Die lineare Abhéngigkeit der bildverzerrenden Signalverschiebung von der Amplitude der
wirbelstromverursachenden Gradienten 148t sich nun fiir eine Strategie zur Korrektur der durch
die Diffusionsgradienten generierten, wirbelstromassoziierten Verzerrungen nutzen. Dabei wird
die Verzerrungskorrektur schichtweise im Bildraum vorgenommen. Eine Invertierung der
Richtung der Diffusionsgradienten fithrt aufgrund dieser Linearitdt zu einer Umkehrung der
fehlerhaften Signalverschiebung in jedem Bildpunkt. Dies geschieht bei gleichbleibender
Diffusionswichtung. Damit ist es modglich, aus zwei Messungen, welche sich nur durch die
Polaritdt der Diffusionsgradienten unterscheiden, Bilder zu berechnen, auf welchen die
Wirbelstromverzerrungen eliminiert sind, indem die relativen Verzerrungen beider gemessenen
Datensitze gegeneinander jeweils nur zur Hélfte korrigiert werden. Ziel ist es dabei, eine
Transformation der diffusionsgewichteten Bilder so durchzufiihren, dal sie danach gegeniiber
den nicht-diffusionsgewichteten Bildern keine Verzerrungen mehr aufweisen. Dies ist von
vorrangiger Bedeutung, da diffusionsgewichtete und nicht-diffusionsgewichtete Bilder in der
Regel — z. B. bei der Berechnung der ADCs, der Anisotropieindizes oder der vollstdndigen
Diffusionstensoren — anschlieend ortsgetreu miteinander verrechnet werden miissen. Durch das
hier prasentierte Verfahren wird eine solche spezifische Korrektur der wirbelstrombedingten
Verzerrungen ermoglicht, wéhrend allerdings die EPI-typischen, suszeptibilititsbedingten
Verzerrungen — wie bei der Mehrzahl der in Abschnitt 2.5.2.2 aufgefiihrten alternativen
Methoden — erhalten bleiben.
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Das Neue an dem hier prisentierten Verfahren ist, dal die nicht-diffusionsgewichteten
Bilder, auf welche die diffusionsgewichteten Bilder registriert werden sollen, selber fiir die
Registrierung nicht mehr bendtigt werden, wenn die oben begriindete Symmetrie der
Verzerrungen genutzt wird. Der entscheidende Vorteil gegeniiber den in Abschnitt 2.5.2.2
genannten Verfahren besteht somit darin, dafl das Problem der unterschiedlichen Kontraste auf
diffusionsgewichteten und nicht-diffusionsgewichteten Bildern auf diese Weise vollstindig
umgangen werden kann.

Der Grundgedanke fiir das hier présentierte Korrekturverfahren ist folgender: die
beschriebene Symmetrie der Verzerrungen erlaubt es, zuerst die relativen Verzerrungen jeweils
zwischen zwei mit entgegengesetzt geschalteten Diffusionsgradienten gemessenen Bildern zu
analysieren und dann die erhaltenen Verzerrungsparameter ,zu gleichen Teilen’ auf beide
Messungen aufzuteilen. Die exakte Vorgehensweise bei dieser Aufteilung der relativen
Verzerrungen wird weiter unten beschrieben (s. Gleichungen (3.12) bis (3.15)). Die wirbelstrom-
generierten Felder werden, wie in Abschnitt 2.5.1 beschrieben, ndherungsweise als linear (d. h.
aus einem ortsinvarianten Term und einem Feldgradienten bestehend) angenommen. Da die
Korrektur als 2D-Verfahren ausgefiihrt wird und nur die Verzerrungen in der phasenkodierten
Richtung relevant sind (s. Abschnitt 2.2.4.1), sind bei einem solchen linearen Ansatz die
verbleibenden affinen Transformationen, welche die Verzerrungen ausdriicken, gemal
Gleichung (2.54) auf nur drei Freiheitsgrade beschrinkt. Die aus den Bildern 4 und B, welche
mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessen wurden, zu bestimmenden relativen

Verzerrungsparameter sind ein Dehnungs- bzw. Stauchungsfaktor P, eine Translation 7, ,

—B
und eine Scherung H,, , — alle mit ausschlieBlicher Wirkung auf die phasenkodierte

Koordinate.

3.1.3 Analyse der Verzerrungen mittels Kreuzkorrelation

Diese Werte P, ,,, T,,, und H , , lassen sich mittels eines Kreuzkorrelationsalgorithmus
bestimmen, der von Haselgrove und Moore [Haselgrove 1996] beschrieben und fiir das hier
prasentierte Verfahren adaptiert wurde. Dabei wird bildspaltenweise fiir verschiedene Dehnungs-
faktoren jeweils die Kreuzkorrelationsfunktion zwischen Bild 4 und Bild B berechnet. Die
Bestimmung der Dehnungs- bzw. Stauchungskomponente der Verzerrung ist in der Verzerrungs-
analyse nach Haselgrove und Moore der einzige indirekte Schritt, da der Dehnungsfaktor inner-
halb eines bestimmten Intervalls durch wiederholte kleine Inkrementierungsschritte konstanter
GroBe eine Reihe verschiedener Werte annimmt, die nacheinander getestet werden. Dazu werden
die Signalwerte der jeweiligen Bildspalte von Bild A entsprechend dem Dehnungsfaktor neu
skaliert iiber die Pixel der Bildspalte verteilt, wobei sie mittels linearer Interpolation zwischen
Nachbarpixeln aufgeteilt werden. Danach wird fiir jeden Dehnungstfaktor die Kreuzkorrelations-
funktion mit der entsprechenden Spalte von Bild B berechnet. Die Kreuzkorrelationsfunktion
ordnet jeder Verschiebung 7 einer Bildspalte des Bildes B gegeniiber der entsprechenden
Bildspalte des Bildes A die Produktsumme der Signalstirken S; und Sp iiber die gesamte
Bildspalte zu, die sich nach der Verschiebung ergibt. Der Maximalwert aller Kreuzkorrelations-
funktionen (fiir alle getesteten Dehnungsfaktoren) ergibt die fiir eine optimale Koregistrierung
der Bildspalten zu verwendenden Werte fiir Dehnung und Translation der Spalte.
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Die Kreuzkorrelationsfunktion zwischen den iibereinstimmenden Bildspalten aus Bild 4 und
Bild B kann zeitsparend mittels schneller Fouriertransformation (FFT) berechnet werden, indem
die mathematische Analogie von Kreuzkorrelation und einer Faltung genutzt wird. Wahrend
namlich (fiir kontinuierliche Funktionen)

200) = [S,(0)-Sy(y-m)dy (3.5)

die Kreuzkorrelationsfunktion der Signalwerte S, und Sp entlang der y-Koordinate bezeichnet
(mit 77 als Verschiebung in y-Richtung), wire die Faltung dieser beiden Signalreihen

S, (*Sy(m) = [S,(»)-Sy(n-y)dy . (3.6)

Dies entspricht fast Gleichung (3.5), nur mit umgekehrtem Vorzeichen des Arguments von Sz im
Integral. Damit 148t sich also die Kreuzkorrelationsfunktion von S, und Sp schreiben als

x(m) =S,(m*Sz(-n) . (3.7

Das bedeutet, daBB die Kreuzkorrelationsfunktion zweier Signalreihen der Faltung des einen
Signals mit dem zuvor koordinatengespiegelten zweiten Signal entspricht. Wird diese Faltung
unter Anwendung des Faltungssatzes der Fouriertransformation berechnet, so entspricht die
Spiegelung eines reellwertigen Signals im Bildraum dem Ersetzen durch das konjugiert-
komplexe Signal im fourier-inversen Raum. Die Kreuzkorrelationsfunktion 148t sich also — mit
einer zusitzlichen Normierung und nun fiir den diskreten Fall — schreiben als:

FHF(S,,(0) F (S, ()
\/ZSP,A(nﬁP,A(n)ZSB(n)SB(n)

x2p() = mitn=1,2, ... N,.

(3.8)

F ist die FFT, " ist die inverse FFT und # * sind die konjugiert-komplexen Werte der FFT.
S .p st die Bildspalte Sy nach vorheriger Dehnung bzw. Stauchung um den Faktor P und 7 ist
der Index der Voxel in der Bildspalte. Da im Zihler die Skalarprodukte der N,-dimensionalen
Vektoren S , und Sp fiir verschiedene — nun ebenfalls diskrete — Werte der Verschiebung 7
stehen, wird die Normierung mit einer Division durch das geometrische Mittel der Betrdge dieser
Vektoren bewirkt. Aufgrund der Normierung der Kreuzkorrelation ist es an dieser Stelle unnoétig,
die Signalstirke von S , entsprechend der Dehnung/Stauchung mit dem Faktor £ (s. Gleichung
(2.50)) zu skalieren.

Nachdem fiir eine Reihe verschiedener Dehnungs- bzw. Stauchungsfaktoren P die
Kreuzkorrelationsfunktionen ermittelt wurden, wird nach dem Maximalwert iiber alle be-
rechneten Korrelationsfunktionen yp(7) gesucht. Der zugehorige Wert P entspricht dem
passenden Dehnungsfaktor fiir die untersuchte Bildspalte und der Index des Maximums
beziiglich yp(7) entspricht der Translation dieser Spalte in Voxeln.

Die zweidimensionale, affine Transformation fiir das gesamte Schichtbild erhdlt man aus
den einzeln bestimmten Spaltentransformationen, indem Translation und Scherung mittels
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linearer Regression der spaltenweisen Translationswerte getrennt werden; der Dehnungsfaktor
fiir die 2D-Abbildung wird durch Mittelung der Dehnungsfaktoren iiber alle Bildspalten
bestimmt. Eine solche Zusammenfassung der analysierten Spaltentransformationen macht das
Verfahren recht robust gegeniiber verrauschten Daten und damit verbundenen Fehlern in den
spaltenweisen Transformationsparametern.

3.1.4 Bestimmung der Korrekturparameter

Nun sollen aus den analysierten Werten fiir P, ,,, T, ,, und H ,,, die Korrekturparameter
P .y, T,,p und H, , sowie P, ,, T, , und H, , ermittelt werden, wober R das
Referenzbild, also das nicht-diffusionsgewichtete Bild der entsprechenden Schicht, ist.

Nach Gleichung (2.54) sind die Verzerrungsmatrizen fiir die Bilder 4 und B

1 0 0
Vi (Vi) =1v, lT+x i
0 0 1
(3.9)
1 0 0
und V(v .Kx,1) =V, (v, .—Kk,~t)=|-v, l-k -
0 0 1

Vyr, K und #, konnen jeweils positiv oder negativ sein. Bild 4 soll das Bild sein, welches im
Analyseschritt auf Bild B koregistriert wird. Fiir die Ausfiihrung der Korrektur werden allerdings
die inversen Matrizen von Vg4 und Vg5, bendtigt, da diese den Riicktransformationen der
Verzerrungen entsprechen. Sie lassen sich berechnen als

1 0 0 1 0 0

% 1 t % 1 t
VvV, =V, = - - und V, =V, == 1. (3.10
AR TR l+x l+x l+x Bok OB e 11—k 1-k (3.10)

0 0 1 0 0 1

Die bei der Analyse der Verzerrungen ausgefiihrte Abbildung setzt sich zusammen aus der
Inversen von Verzerrung Vg, 4, gefolgt von der Abbildung Vg, 5. Es ist also

1 0 0
V., 1-x ¢
V, , =V, V. =|-2-2X -2 . 3.11
A—>B R—>B R4 1+K 1+K 1+K ( )
0 0 1

Der Vergleich mit Gleichung (3.10) zeigt, dal3 sich der Scherungs- und der Translationsterm fiir
die Korrektur des Bildes 4 durch Halbierung der entsprechenden Parameter der Abbildung V4_,p
ergeben:

H
H, = ‘?B und T, , =%. (3.12)
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Die Scherung und die Translation, die zur Korrektur von Bild B nétig sind, ergeben sich mittels
zusitzlicher Division durch den Dehnungsfaktor der Abbildung A—B:

H, , T
g =—2% und T,,, =——2%. 3.13
. 2 A—>B . 2])A»B ( )
Nach der Berechnung von
1-P A>B
K=—-""%
<P, (3.14)

ergeben sich durch Einsetzen in den Gleichungen (3.10) die auf die Bilder 4 und B
anzuwendenden Dehnungsfaktoren zu

-1
Py =T Ps) g p U Ps) (3.15)

A->R — B—R
2

Bei der Anwendung der Korrekturparameter mufl darauf geachtet werden, daf3 die verschiedenen
Abbildungen nicht kommutativ sind. Translation und Scherung sind zwar vertauschbar, konnen
aber beide nicht mit der Dehnung bzw. Stauchung vertauscht werden. Um wirklich eine
Transformation mit vorgegebenen Werten fiir H, 7 und P zu bewirken, mull zuerst die
Dehnung/Stauchung und dann Translation und Scherung ausgefiihrt werden:

1 0 0 1 0 0Y (1 00
H P T|=|H 1 T||0 P 0 (3.16)
0 0 1 00 1)l0 0 1

Dies ist sowohl bei der Kreuzkorrelationsanalyse gegeben (erst testweise Anwendung eines
variierenden Dehnungsfaktors, dann jeweils Bestimmung der Spaltentranslation und zuletzt
Trennung von Translation und Scherung durch lineare Regression) und auch fiir die aktive
Korrektur der Bilder mit dem dafiir geschriebenen C-Programm gewaihrleistet. Zusédtzlich zur
Verzerrungskorrektur hat nach Gleichung (2.50) eine Korrektur der Signalstirke durch Multi-
plikation aller Pixelwerte mit den Faktoren

-2 baw. Cppm
(1+PA—>B) (1+PA—>B

gA—)R (3 17)

zu erfolgen. Dies ist insbesondere flir die Untersuchungen zu den Auswirkungen der Kreuzterme
zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten (s. Kapitel 5) von groBter Relevanz.
Nun kann die eigentliche Korrektur durchgefiihrt werden, indem geméf

xX= VR’_I)A x' bzw. y=P, V+H, . x'+T, . (3.18)

— und entsprechend fiir Bild B — die gemessenen, verzerrten Pixelsignale (Ortskoordinaten x')
an ihre neuen Ortskoordinaten x in einer Bildmatrix unverdnderter Gro3e gebracht werden. Bei
der Neuzuordnung miissen die Signaldaten interpoliert werden. Hier wurde im Korrektur-
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programm, wie schon im Analyseteil, lineare Interpolation eingesetzt, bevor abschlieBend die
Daten mit ¢, ,, bzw. ¢, ,, multipliziert werden.

Sind nun alle diffusionsgewichteten Bilder korrigiert, werden die Bildpaare mit gleicher
Orientierung aber umgekehrter Polaritdt der Diffusionsgradienten zusammengefaf3t. Dabei wird
pixelweise das geometrische Mittel des Signals S(b)=,/S(b ,)S(b,) berechnet, da dies der von
M. Neeman et al. [Neeman 1991] vorgeschlagenen Vorgehensweise zur Eliminierung der
kreuztermbedingten Fehler in der gemessenen Signalstirke entspricht (s. Abschnitt 3.2).

Die Werte P, .., T,,, und H, , bzw. P, ., T, , und H, , stimmen mit den
entsprechenden Transformationsparametern in den Gleichungen (2.48) bis (2.52) iiberein und

—R

erlauben damit — als Nebeneffekt — eine Abschétzung der Stirke der Wirbelstromfelder (s.
Abschnitt 4.2.1). Allerdings ist die detektierte absolute Translation vom gewihlten Ursprung des
Koordinatensystems abhingig und damit muB3 fiir die Bestimmung der ortsunabhingigen
Komponente AB, des Wirbelstromfeldes zuerst eine sinnvolle Definition fiir den Ursprung des
Koordinatensystems vorgenommen werden; das Isozentrum der durch die Gradientenspulen
erzeugten Feldgradienten wire eine zweckmifBige Wahl. Fiir das Korrekturschema selber ist die
Lage des Koordinatensystemursprungs jedoch unwichtig, solange diese unverdndert bleibt. In
dem C-Programm zur Ausfithrung der beschriebenen Korrektur wurde der Ursprung in der
phasenkodierten Richtung in die Mitte der Bilder gelegt, in der frequenzkodierten Richtung an
den linken Bildrand.

3.1.5 Vergleich mit verwandten Verfahren

3.1.5.1 Messungen mit inversen phasenkodierenden Gradienten

Das beschriebene Korrekturverfahren ermoglicht — wie auch die in Abschnitt 2.5.2.2 genannten
Methoden — ausschlieBlich die Korrektur von durch die Diffusionsgradienten bedingten, wirbel-
stromassoziierten Bildverzerrungen. Es unterscheidet sich damit grundlegend von einem Ansatz,
der von H. Chang und J. M. Fitzpatrick [Chang 1992] zur Korrektur von By-Feldinhomogeni-
titen bei EPI-Messungen vorgeschlagen und der von P. S. Morgan et al. [Morgan 2004] erneut
beschrieben wurde, bei welchem jeweils zwei Messungen mit umgekehrter Polaritdt der phasen-
kodierenden Gradienten miteinander koregistriert werden. Bei dieser Methode werden auf den
korrespondierenden Bildern sdmtliche Verzerrungen invertiert, welche von Feldoffsets
herriihren, die wéahrend der Akquisition des Echozugs priasent sind, — also auf Suszeptibilitits-
unterschieden beruhende Artefakte genauso wie wirbelstrombedingte oder durch Maxwell-
gradiententerme begriindete Verzerrungen. In den genannten Verdffentlichungen wird eine
Anwendung dieser ebenfalls mit invertierten Gradienten arbeitenden Methode in der Diffusions-
bildgebung nicht explizit erwdhnt. Ein solcher Einsatz ist jedoch durchaus zu erwigen. Es
miilten dann nicht nur die diffusionsgewichteten Bilder sondern auch die nicht-diffusionsge-
wichteten paarweise gemessen werden. Allerdings sind suszeptibilitdtsbedingte Verzerrungen im
Gehirn wesentlich inhomogener als wirbelstromverursachte Verzerrungen, so daf3 nicht-lineare
Registrierungsalgorithmen angewandt werden miissen. Da solche Algorithmen lokale Kontrast-
information — d. h. Information von kleinen Gruppen von Pixeln — benétigen, sind sie bei einem
geringen Signal-Rausch-Verhiltnis vergleichsweise fehlertrachtig. Die Qualitdt der Korrektur
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der Wirbelstromartefakte wird dadurch beeintrichtigt, dafl sie gegeniiber den simultan zu
korrigierenden Suszeptibilititsartefakten aufgrund deren Dominanz und Komplexitit in den
Hintergrund treten.

3.1.5.2 Korrekturverfahren far wirbelstrominduzierte Verzerrungen von
Haselgrove und Moore

Die unterschiedlichen Vorgehensweisen im hier présentierten Verfahren und in der von
Haselgrove und Moore beschriebenen Methode, von welcher der Kreuzkorrelationsalgorithmus
fiir die Analyse der Verzerrungsparameter iibernommen wurde (s. Abschnitt 3.1.3), sind in Abb.
3.1 veranschaulicht.

Wihrend in dem neuen Verfahren die nicht-diffusionsgewichteten Bilder nicht verwendet
werden, obwohl sie die eigentliche Referenz fiir die Korrektur sind, werden sie bei Haselgrove
und Moore als Koregistrierungsvorlage eingesetzt. Jedoch werden ausschlieSlich zum Zweck der

d Nutzung inverser Diffusionsgradienten b Methode von Haselgrove & Moore

hoher b-Wert hoher b-Wert = b=160 s/mm?’ hoher b-Wert
(Polaritat +) (Polaritat -) (Polaritat +)
Analyse der
Analyse der relativen Verzerrungen (Abb. 3c)
Verzerrungen (Abb. 3c) +
- Korrektur der Verzer-
Extrapolieren der Korrek rungen durch affine
. turparameter auf hohen || 5p Transformation
Aufteilung der b-Wert mittels Quadrat- mit den extrapolierten
Korrekturparameter wurzelfunktion Parametern
auf beide Bilder

y \ 4
Korrektur der Verzer-
rungen unter Anwen-
dung der inversen
2D-Transformation

Korrektur der Verzer-
rungen durch affine
2D-Transformation

C Koregistrierungsalgorithmus
(s. Abschnitt 3.2)

Spaltenweise Bestimmung der Skalierungsfaktoren
und Translationswerte (in Phasenkodierungs-

A4 richtung) mit Kreuzkorrelations-Algorithmus
Nicht-diffusions- _ .
gewichtete Bilder Bergchnung von Param_etern fur affine 2D-Transfor-
werden nicht zur mation des gesamten Bildes:
Berechnung des geo- Verzerrungs- Mittelung der Spaltenskalierungsfaktoren-» Bildskalierung
metrischen Mittels beider korrektur benétigt. Lineare Regression der Spaltentranslationen
Bilder (pixelweise) - Bildtranslation und -scherung

Abbildung 3.1: FluBdiagramm des neu présentierten Korrekturverfahrens (@); Darstellung der Methode nach
Haselgrove und Moore (1996) (b); von Haselgrove und Moore fiir das neue Verfahren adaptierte Koregistrierung
der Bilder mittels bildspaltenweiser Maximierung der Kreuzkorrelationsfunktion (C).
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Koregistrierung gemessene diffusionsgewichtete Bilder mit einem niedrigen h-Wert (vorge-
schlagen: b =160 s/mm®) direkt auf die nicht-diffusionsgewichteten Bilder registriert.
AnschlieBend werden die analysierten Werte fiir Dehnung, Translation und Scherung (P, ¢,z
T und H, . ..) extrapoliert, um die entsprechenden Verzerrungsparameter fiir die
eigentlich relevanten Messungen mit hoheren b-Werten zu erhalten. Dabei wird ebenfalls die
lineare Beziehung zwischen Diffusionsgradienten und den Verzerrungen angewandt, indem die
extrapolierten Verzerrungsparameter mittels der Quadratwurzel der Verhiltnisse der b-Werte
berechnet werden (denn der b-Wert ist proportional dem Quadrat der Diffusionsgradienten):

[ b f b
TA—)R(b): 16—CSTA—>R(b:16Oﬁ) > HA—)R(b) - WHA—)R(Z):16OHHSHZ)

b
T (1- P, (b=160—)) .

(3.19)

und (1-P,,,(b)) =

Da bei der Verzerrungsanalyse das diffusionsgewichtete Bild auf das nicht-diffusionsgewichtete
abgebildet wird, erhédlt man gemill Gleichung (3.10) die inverse Matrix zur Verzerrungsmatrix —
also gleich die Korrekturmatrix fiir b= 160 s/mm’. Diese kann nun nach dem Extrapolations-
schritt ohne weitere Verdnderungen (vor allem ohne Berechnung der inversen Abbildung) zur
Korrektur angewandt werden.

Der Ansatz von Haselgrove und Moore wird in der Literatur oft als ,iterative cross-
correlation’ bezeichnet, obwohl es sich eigentlich nicht um ein iteratives Verfahren handelt und
es von den Autoren auch nicht als solches bezeichnet wurde, sondern — im Gegenteil — von einer
typischen, iterativen Vorgehensweise bei der Losung von nicht-linearen, multiparametrischen
Optimierungsproblemen abgegrenzt wird.

Das Akquisitionsschema des neu vorgeschlagenen Verfahrens unterscheidet sich in zwei
wesentlichen Punkten von der Haselgrove-Moore-Methode:

e Die Messungen mit dem niedrigen b-Wert sind im neuen Verfahren iiberfliissig. Wenn sie
gemil dem Haselgrove-Moore-MeBschema zusétzlich durchgefiihrt werden, kdnnen sie zwar
im Rahmen einer Kurven-Anpassungs-Routine (z. B. mit dem Levenberg-Marquardt-
Algorithmus oder durch logarithmische Regression) zur Berechnung der scheinbaren
Diffusionskoeffizienten (ADCs) und weiterer Diffusionsparameter hinzugezogen werden.
Aufgrund der geringen Diffusionswichtung tragen diese Messungen jedoch nicht sehr
effektiv zur Bestimmung der ADCs bei.

e Fiir das neue, in dieser Arbeit prasentierte Korrekturverfahren ist eine zusdtzliche Messung
mit inverser Diffusionswichtungsrichtung notwendig. Nach Durchfithrung der Verzerrungs-
korrektur ist jedoch die zweite Messung mit umgekehrter Gradientenpolaritit der ersten
Messung ebenbiirtig. Beide Messungen konnen auf effektive Weise zur Berechnung der
verschiedenen Diffusionsparameter beitragen. Das Akquisitionsschema entspricht damit
einem Standard-Mefschema, bei dem nur eine Polaritdt der Diffusionsgradienten verwendet
wird, jedoch mit der in der Praxis kaum einschrinkenden Restriktion, dal mindestens zwei
Mittelungen gemessen werden miissen.
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3.1.6 Details des Koregistrierungsprogramms

Das Programm zur Analyse der Verzerrungen auf den gemessenen Bildern und fiir die

Ausfithrung der entsprechenden Korrekturen auf den MR-Bildern wurde in C geschrieben.

Vor Beginn der Verzerrungsanalyse werden jeweils acht Pixelreihen (in x-Richtung) am
oberen und am unteren Bildrand abgeschnitten, um Pixel auszuschlieBen, die — z. B. aufgrund
einer wihrend der Bildrekonstruktion ausgefiihrten Korrektur der Auswirkungen der nicht
vollstindig linearen Feldgradienten — vollig ohne Signal sein kdnnen.

Um sinnlose Korrelationsanalysen im reinen Rauschen zu vermeiden, werden nur Spalten
aus einem 60% des jeweiligen Bildes beinhaltenden mittleren Bereich analysiert, da sich in
diesem Areal bei Messungen des menschlichen Gehirns mit transversaler Schichtfiihrung und
einem FOV von 280 mm auch wirklich signalerzeugendes Gewebe befindet. Im Fall der
Messungen mit dem Wasser- sowie dem Silikondlphantom war dies bei einem FOV von 250 mm
ebenfalls ausreichend.

Wie in Abschnitt 3.1.3 beschrieben, werden zur Bestimmung des Dehnungsfaktors fiir jede
Bildspalte eine Reihe von verschiedenen Faktoren innerhalb eines vorgegebenen Intervalls
schrittweise inkrementiert. Im beschriebenen Programm wurden die Skalierungsfaktoren in
einem Intervall von 0,85 bis 1,15 in Schritten von 0,005 gewéhlt.

Spaltenzugeordnete Verzerrungsparameter, die sich um mehr als die vierfache Standard-
abweichung der entsprechenden Werte der vier Nachbarspalten von deren Mittelwert unter-
scheiden, werden als Ausreifler betrachtet und fiir die Berechnung der 2D-Verzerrungen nicht
beriicksichtigt.

Das Korrekturprogramm kam in drei verschiedenen Spezifizierungen zur Anwendung:

1. Programm zur Durchfiihrung der hier vorgestellten Korrekturmethode anhand von jeweils
zwei Bildsdtzen, die mit Diffusionsgradienten gleicher Orientierung aber unterschiedlicher
Polaritdt gemessen wurden (Inverse-Gradienten-Methode, Index 1G). In die Verzerrungs-
analyse werden jeweils die beiden Bilddatensitze, bei deren Messung die Diffusions-
gradienten einander entgegengesetzt geschaltet wurden, eingelesen — einer von beiden will-
kiirlich als Referenz. Nach der Kreuzkorrelationsanalyse der Verzerrungen werden die
Korrekturparameter geméf den Gleichungen (3.12) bis (3.15) und (3.17) berechnet.

2. Programm zur Durchfiihrung der Haselgrove-Moore-Methode (Index HM). In dieser
Programmvariante werden die nicht-diffusionsgewichteten Bilder als Referenz geladen, ein
mit =160 s/mm’® gemessener Datensatz fiir die Analyse der Verzerrungsparameter sowie
ein zu korrigierender Datensatz, welcher mit gleicher Richtung der Diffusionsgradienten
gemessen wurde, jedoch mit hoherem b-Wert. Die Korrekturparameter werden gemél den
Gleichungen (3.19) berechnet. Die HM-Methode dient in dieser Arbeit dem Vergleich mit
der neu vorgestellten IG-Methode.

3. Programm fiir die direkte Registrierung (Index DR) von diffusionsgewichteten Bildern auf
die entsprechenden nicht-diffusionsgewichteten Bilder bzw. umgekehrt. Dieses Vorgehen
funktioniert nur dann verldBlich, wenn keine bedeutenden Kontrastunterschiede zwischen
diffusionsgewichteten und nicht-diffusionsgewichteten Bildern auftreten. Das ist
insbesondere dann der Fall, wenn der Diffusionskoeffizient im gemessenen Objekt konstant
ist. Dies ist fiir die beiden verwendeten Phantome zutreffend. Die Untersuchungen der
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Symmetrie der Verzerrungen bei Anwendung entgegengesetzter Diffusionsgradienten wurde
mit dieser Programmvariante vorgenommen (s. Abschnitt 4.2.1). Dabei wurden die nicht-
diffusionsgewichteten Bilder auf die diffusionsgewichteten Bilder transformiert, um direkt
nach Gleichungen (3.9) die Parameter v,,, v,, und x bestimmen zu kénnen. Aullerdem dienen
Analyseergebnisse dieser Programmvariante der direkten Registrierung als Referenzwerte fiir
den Vergleich zwischen IG-Methode und HM-Methode (s. Abschnitt 4.2.2.1). Dabei werden
die nicht-diffusionsgewichteten Bilder als Referenzdatensitze geladen, auf welche die
diffusionsgewichtete Bilder dann direkt registriert werden. Die analysierten Transformations-
parameter sind in diesem Fall P, ., T, . und H ,  , und entsprechen nach Gleichung (3.10)
genau den fiir die Korrektur benétigten Werten.

Bei der Ausfiihrung aller drei Programmvarianten werden die analysierten Verzerrungsparameter

in log-files geschrieben.

3.2 Korrektur der Kreuzterme von Diffusions- und

Bildgebungsgradienten

Eine interessante weitere = Anwendungsmoglichkeit des hier zum Zweck der
Verzerrungskorrektur vorgeschlagenen Akquisitionsschemas — mit zuséitzlichen Messungen bet
umgekehrter Polaritidt der Diffusionsgradienten — wurde in einer Verdffentlichung von M.
Neeman et al. [Neeman 1991] beschrieben. Dort wurde ein solches MeBschema fiir einen ganz
anderen Zweck benutzt. Ziel war es in jener Arbeit, die durch Nicht-Beriicksichtigung der
Kreuzterme zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten bedingten Abweichungen des
wirksamen vom berechneten b-Wert durch eine Korrektur der gemessenen Signalstirke zu
beheben. Fiir diese Korrektur wurde die Berechnung des geometrischen Mittels der beiden mit
entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessenen Bilder vorgeschlagen.

Die Begriindung wurde in der genannten Arbeit fiir skalare — also isotrope — Diffusion
formuliert. Ausgehend von der exponentiellen Form von Gleichung (2.82) ist es einfach zu
zeigen, daB bei Bildung des geometrischen Mittels S(b) die Auswirkungen der Kreuzterme auf
die Signalstirke genau aufgehoben werden. Der Grund dafiir ist, dafl im Gegensatz zu den reinen
Diffusionsgradientenanteilen bp der b-Werte (Quadratterme) die Kreuzterme bx nach Gleichung
(2.103) ihr Vorzeichen wechseln, wenn der Diffusionsgradient invertiert wird, die Bildgebungs-
gradienten jedoch unverindert bleiben. Es ist also

S(b) =S(B)S(b™) =4/S(b=0)>e o) to2IP — §(p=0) ™" = S(b) (3.20)

und damit ist das geometrische Mittel der beiden mit entgegengesetzten Gradienten gemessenen
Bilder identisch dem zu erwartenden MeBergebnis fiir den Fall, daB iiberhaupt keine Kreuzterme
vorhanden wiren. Entsprechend 146t sich die Giiltigkeit dieser Identitdt fiir »-Matrizen und
Diffusionstensoren zeigen:

S(0)=+/S(07)S(b7) =+/S(b=0)> r0:)Pe-rP)® _ g(h=0)e = S(b) . (3.21)
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Der Doppelpunkt bedeutet hier wieder die Bildung des verallgemeinerten Skalarprodukts.
Abweichungen von der mathematischen Gleichheit von S(b) und S(b) ergeben sich jedoch fiir
Mehrkompartmentsyteme, mit denen man es in biologisch-medizinischen Anwendungen in der
Regel zu tun hat. Fiir ein Zweikompartmentsystem ist z. B.

S(b) =/S(b=0)*(a e P (1-a) e P00 )(g e Cr2)P 1 (1—g) o022 ) (3.22)

mit dem Diffusionstensor D; in einem Partialvolumen a und dem Diffusionstensor D, im
restlichen Partialvolumen. Offensichtlich ist dieser Term nicht in S(b) zu tberfiihren, da
aufgrund der Summation der Exponentialfunktionen fiir beide Kompartmente nach der
Multiplikation der beiden Signale (+ und —) Kreuzterme zwischen den Kompartmenten
entstehen. Die Terme, die bg beinhalten, verschwinden nur fiir D; = D,, was wieder dem
Einkompartmentsystem entspricht.

In Abschnitt 5.2 wird die Relevanz dieser Kreuztermkorrektur fiir die diffusionsgewichtete
Bildgebung untersucht und auch eine Abschétzung fiir den Fehler der Neeman-Korrektur im Fall
von Zweikompartmentsystemen angegeben.
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4 Untersuchung der Eignung des Verfahrens
zur Korrektur wirbelstrominduzierter Ver-

errungen

Im folgenden werden zuerst die Parameter der fiir die experimentellen Untersuchungen ver-
wendeten Meflsequenz detailliert aufgefiihrt (s. Abschnitt 4.1.1). An zwei mit verschiedenen
Fliissigkeiten gefiillten Phantomen wird dann experimentell gezeigt, dal die wirbelstrom-
bedingten Ortsverschiebungen des Signals im Bildraum in entgegengesetzter Richtung erfolgen,
wenn die Polaritidt der Diffusionsgradienten bei der Messung umgekehrt wird (Abschnitt 4.1.2
und 4.2.1). Das neu vorgestellte, auf dieser Symmetrie der Verzerrungen basierende Korrektur-
verfahren wird evaluiert, indem ein Vergleich mit dem in Abschnitt 2.5.2.2 beschriebenen
Haselgrove-Moore-Korrekturverfahren wiederum anhand von Phantommessungen durchgefiihrt
wird (Abschnitt 4.1.3 und 4.2.2.1). AnschlieBend wird das Funktionieren des neuen Verfahrens
bei der Anwendung auf Diffusionstensormessungen des menschlichen Gehirns demonstriert
(Abschnitt 4.2.2.2). Auf die zusatzliche Moglichkeit, mit demselben Verfahren simultan auch die
durch Gradientenkreuzterme verfdlschten Signalintensititen auf den diffusionsgewichteten
Bildern zu korrigieren, wird dann in Kapitel 5 eingegangen.

4.1 Methoden

4.1.1 Diffusionsgewichtete Mel3sequenz

Die Messungen zu dieser Arbeit wurden mit einem GE Signa Horizon LX 1,5T MR-
Tomographen (General Electric Medical Systems, Milwaukee, WI, USA) durchgefiihrt. Dabei
stand ein sogenanntes ,neuro-optimiertes’ System zur Verfiigung, bei welchem das Gradienten-
system eine maximale Gradientenstirke von 40-10° T/m und eine maximale slew rate von
150 Tm's™ erlaubt. Es wurde eine in der Entwicklung befindliche Testversion der Diffusions-
tensor-Mef3sequenz des Herstellers verwendet, die auf einer spinecho-refokussierten single-shot-
EPI-MefB3sequenz mit partial-k-space-sampling basiert. Diese wurde ausschlieBlich im Modus
mit ramp sampling und mit reiner PGSE-Spinpriparierung, d. h. mit der RF-Impuls/Gradienten-
Folge (n/2 - G, - n - G, -Akq) bzw. unter Anwendung der inversen Gradienten (/2 - G, - 1 -
G, -Akq), betrieben. Die Sequenz erlaubt ausschlieSlich die Messung von Schichten in der x-y-
Ebene (transversale Schichtfiihrung). Die Grofe der vollen k-Matrix ist 128x128, wobei ins-
gesamt nur 80 Zeilen gemessen und die fehlenden Zeilen mit den konjugiert-komplexen Werten
nach dem Schema S(k_m,_n):S(km,n)* aufgefiillt werden. Durch ein weiteres Auffiillen der
Matrix mit Nullen (zero padding) auf eine Grofle von 256x256 vor der Bildrekonstruktion
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werden nach der FFT interpolierte Schichtbilder ebenfalls der Grofle 256x256 generiert. Das
FOV betrigt bei allen Messungen an den beiden Phantomen 25 cm. Bei den in vivo durch-
gefiihrten Gehirnuntersuchungen wird ein FOV von 28 cm verwendet. Die Echozeit (TE) betréigt
94,3 ms bei den Phantommessungen und 70,0 ms bei den Gehirnuntersuchungen. Bei den
Phantommessungen werden 10 Schichten mit 3 mm Schichtdicke und einer Liicke zwischen be-
nachbarten Schichten von ebenfalls 3 mm innerhalb einer Repetitionszeit von TR=5 s gemessen.
Bei den Gehirnuntersuchungen werden 39 jeweils 3 mm dicke Schichten ohne Abstand mit einer
Repetitionszeit von TR=10 s gemessen. Die Schichten werden interleaved gemessen, d. h. die
Reihenfolge ist so gewihlt, dal zuerst alle ungeraden Schichten und anschlie8end alle geraden
Schichten gemessen werden, um so eine mogliche Vorsdttigung der Magnetisierung aus der
vorhergehenden Anregung benachbarter Schichten gering zu halten. Die Anzahl der Mittelungen
fiir jede einzelne Richtung der Diffusionsgradienten betrdgt 16 im Falle der Phantommessungen
und 4 fiir die Gehirnmessungen — und jeweils ebenso viele in der umgekehrten
Diffusionswichtungsrichtung. Als MeBBbandbreite wird 238,1 kHz gewéhlt (bei diesem wichtigen
Parameter kann es leicht zu Mif3verstandnissen kommen, da von der Firma General Electrics fiir
thre MR-Tomographen nur der halbe Wert der MefSbandbreite angegeben wird — in diesem Fall
119 kHz — , welcher insofern auch eine Bedeutung hat, als er in etwa der maximalen vom
TiefpaBfilter durchgelassenen Frequenz entspricht). Der Echoabstand (echo spacing time) betragt
entweder 7, = 0,596~10'3 s (FOV 28 cm) oder 7= 0,636-10'3 s (FOV 25cm). Als phasen-
kodierende Richtung wird immer die y-Richtung im Koordinatensystem des Tomographen
gewidhlt. Dies entspricht der anterior-posterioren Richtung bei den Gehirnuntersuchungen.

Fir Phantommessungen und Gehirnuntersuchungen finden unterschiedliche Richtungs-
schemata der Diffusionsgradienten Anwendung. In den MeBreihen mit den Phantomen werden
auler den nicht-diffusionsgewichteten Messungen eine Reihe von diffusionsgewichteten
Messungen mit neun verschiedenen Orientierungen der Diffusionsgradienten und jeweils sechs
verschiedenen h-Werten durchgefiihrt. Die Orientierungen der Diffusionsgradienten werden bei
den Phantommessungen in den Hauptrichtungen des Tomographen-Koordinatensystems und
zusitzlich in den Richtungen der Winkelhalbierenden gewihlt. Damit ergeben sich folgende
Gradientenrichtungen:

G;/

= {(x,7.2)}

= {(1, 0,0), (0,1,0), (0,0,1), (v2/2,+/2/2,0),
(72/2,0,42/2), (0,42/2,42/2),
(V2/2.+2/2.0), (2/2.0.—2/2), (0.42/2.2/2)}

Zusitzlich werden die jeweils inversen Gradientenrichtungen angewandt, um das symmetrische

G,

Verhalten der Verzerrungen zu zeigen (s. Abschnitt 4.1.2):

G,/|G,| = {x.7.2)}
= {(—1, 0,0), (0,-1,0), (0,0,-1), (—/2/2,—/2/2,0),
(—2/2,0,—/2/2), (0,—/2/2,—2/2),
(—2/242/2,0), (—2/2.042/2), (0.~2/242/2)}
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Die b-Werte betragen 160 s/mmz, 400 s/mmz, 600 s/mmz, 800 s/rnmz, 1000 s/mm?* und
1200 s/mm’. Die Messungen mit unterschiedlichen Diffusionswichtungen werden in dem bei den
Phantommessungen angewandten Modus der MeBsequenz (die Option optimized diffusion-
weighting/minimized TE abgeschaltet = Option 1 in Tabelle 4.1) bei gleichem Timing sdamtlicher
Gradienten — insbesondere der Diffusionsgradienten — und mit identischem TE durchgefiihrt.
Unterschiedliche b-Werte werden bei dieser Option durch verschiedene Amplituden der
Diffusionsgradienten erzeugt. Die Gradientenamplituden und weitere Sequenzparameter sind in
Tabelle 4.1 unter Option 1 aufgelistet. Die Dauer der Diffusionsgradienten op und ihr zeitlicher
Abstand Ap sind entsprechend Abbildung 2.2 definiert. Die Berechnung von Jdp und Ap bei
vorgegebenem b-Wert erfolgt widhrend der Vorbereitungsphase der Melsequenz gemil
Gleichung (2.81) (Wurzel eines Polynoms dritter Ordnung), d. h. unter Beriicksichtigung der
Gradientenflanken. Nur die Wahl der Option 1, d. h. eines gleichbleibenden zeitlichen Ablaufs
der PGSE-Spinpriparierung erlaubt den Vergleich von unterschiedlich stark diffusions-
gewichteten Aufnahmen, z. B. fiir einen least squares fit zur Berechnung der ADCs oder
beziiglich der Abhéngigkeit der Verzerrungen von der Gradientenstirke. Auch der Einsatz des
Haselgrove-Moore-Korrekturverfahrens ist nur moglich, wenn die Messungen mit niedrigem und
hohem h-Wert bei gleichem TE durchgefiihrt wurden — sonst sind die Voraussetzungen fiir die
Extrapolation der Verzerrungsparameter mittels der Quadratwurzel der b-Werte nicht erfiillt.

Die Messungen am menschlichen Gehirn erfolgen mit eingeschalteter Option optimized
diffusion-weighting/minimized TE (Option 2 in Tabelle 4.1). In diesem Fall wird annidhernd die
maximal mogliche Gradientenamplitude (Gp=39,3 10° T/m) fiir die Diffusionsgradienten
genutzt. Die Dauer Jp der Diffusionsgradienten wird so fiir einen vorgegebenen b-Wert minimal
gehalten; ein fiir jeden h-Wert unterschiedliches minimales TE kann auf diese Weise erreicht
werden. Durch den minimierten EinfluB der transversalen Relaxation wird so ein optimales
Signal-Rausch-Verhiltnis erzielt. Das Erreichen der angegebenen Gradientenamplitude inner-
halb einer Gradientenschaltzeit (rise time) von &= 0,624-10" s ergibt eine slew rate von
63 Tm’'s". Diese ist zwar wesentlich hoher als bei den Messungen mit Option 1, bleibt jedoch
erheblich unter der maximalen Performance des Gradientensystems. Der Grund dafiir liegt in der
notwendigen Vermeidung von peripheren Nervenstimulationen. In Tabelle 4.1 sind unter Option
2 weitere Parameter fiir diesen Modus der PGSE-Spinpriparierung aufgefiihrt. Bei den
Gehirnuntersuchungen wurden aufBler den nicht-diffusionsgewichteten Messungen nur
Messungen mit b= 1000 s/mm” durchgefiihrt. Die Richtungen der Diffusionsgradienten wurden
nach einem von N. G. Papadakis et al. [Papadakis 1999] vorgeschlagenen und von Skare et al.
[Skare 2000] mit genauen Koordinatenangaben beschriebenen Gradientenschema unter Verwen-
dung von zwdlf verschiedenen Gradientenrichtungen gewéhlt. Die Richtungen sind im einzelnen

Gy/|6;] = {(x.v, 2)}

= {(0,755 0,260 0,602), (0,024 -0,341 0,940), (0,212 0,849 0,485),
(-0,479 0,711 0,515), (-0,394 -0,630 0,669), (-0,616 0,261 0,743),
(0,558 -0,740 0,375), (-0,954 -0,067 0,292), (0,862 -0,402 0,309),
(0,230 0,207 0,951), (-0,788-0,615 0,035), (-0,035 -0,990 0,139)}

G,
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Dieses Gradientenschema ist hinsichtlich der Reproduzierbarkeit der aus den Mefdaten zu
berechnenden Diffusionstensoren optimiert. Auch hier wurden Messungen mit den jeweils
inversen Gradientenrichtungen durchgefiihrt, um das in dieser Arbeit prisentierte
Korrekturverfahren auf Bilder des Gehirns anwenden zu konnen und auf diese Weise korrigierte

Werte fur die Diffusionstensoren zu erhalten.

Tabelle 4.1: Auflistung der Parameter der Diffusionsgradienten (Dauer Jp, zeitlicher Abstand Ap, Amplitude Gp
und rise time gp der Diffusionsgradienten) sowie der resultierenden Echozeiten TE fiir verschiedene gewahlte b-
Werte. Unter Option 2 sind die Parameter aufgefiihrt, welche bei Wahl des Modus ,optimized diffusion-weighting
and minimized TE’ in der verwendeten DTI-Sequenz automatisch eingestellt werden. Die Werte unter Option 1
entsprechen der Abwahl dieser Option. In diesem Fall ist fiir alle »-Werte bei ansonsten identischen
Sequenzparametern die Echozeit konstant. Die oben in der Tabelle aufgefithrten Parameter beziehen sich
spaltenweise auf den jeweiligen Sequenzmodus und sind identisch fiir unterschiedliche b-Werte. Die grau
hinterlegten Felder beinhalten Parameter, welche nicht fiir Messungen genutzt wurden; allerdings wurden die
Parameter fiir unterschiedliche Diffusionswichtungen bei minimiertem TE fiir analytische Berechnungen der
Kreuzterme zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten benutzt (s. Abschnitt 5.2) und sind deshalb hier
ebenfalls aufgelistet. Die mit kleiner werdendem FOV leichte Verldngerung der Echozeit bei gleicher Bandbreite
ist durch die groBere notwendige Gradientenstirke in Frequenzkodierungsrichtung und die damit verbundenen
langeren ramp times bedingt. Die demzufolge ebenfalls unterschiedlichen Werte fiir den Echoabstand 7, sind
0,596-10° s (FOV 28 cm) oder 0,636-10° s (FOV 25 cm).

Option 1: Option 2:
TE fiir alle b-Werte konstant TE fiir jeden b-Wert minimiert
Sp=32,20-10 s Gp=39,310° T/m
Ap=138,41-107 s &p=0,624 107 s
konstante 3
ep=1,200-10" s
Parameter
TE = 94,3-107 s (FOV 25 cm)
TE =92,9-107 s (FOV 28 cm)
b-Wert [s/mm?’] Gradientenamplitude Gradienten- TE [107 s] fiir:
3 dauer abstand
U Gp [107 T/m] 5p[107 5] Ap[107s] FOV 25cm FOV 28cm
160 8,83 10,72 16,35 50,2 48,8
400 13,96 15,19 20,82 59,1 57,7
600 17,10 17,67 23,30 64,1 62,7
800 19,74 19,65 25,28 68,0 66,6
1000 22,07 21,32 26,95 71,4 70,0
1200 24,18 22,78 28,42 74,3 72,9
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Die Reihenfolge der Einzelmessungen wurde fiir die Gehirnuntersuchungen so gewihlt, daf3
die Akquisitionen mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten immer direkt aufeinander folgen,
um die Wahrscheinlichkeit fiir Kopfbewegungen zwischen zusammengehdrenden Messungen
gering zu halten. Es wurden insgesamt vier nicht-diffusionsgewichtete Messungen durchgefiihrt
(zu jeweils vier Mittelungen), welche vor jedem einzelnen von vier Blocken mit je sechs
diffusionsgewichteten Messungen (drei verschiedene Orientierungen der Diffusionsgradienten
mal zwei Polarititen) gemessen wurden. Die iiber das gesamte MeBprotokoll in dquidistanten
zeitlichen Abstdnden verteilten nicht-diffusionsgewichteten Messungen erlauben eine nach-
bearbeitende Bewegungskorrektur, bei der die Bildvolumina ohne Diffusionswichtung, d. h. mit
T,-Kontrast, aufeinander koregistriert werden und die dazu notwendigen Transformationen auf
den Block der jeweils nachfolgenden diffusionsgewichteten Messungen gleichfalls angewendet
werden. Diese Bewegungskorrektur wurde nach der Wirbelstromkorrektur mit den Programmen
align und reslice des Programmpakets AIR (Automated Image Registration, R. Woods) [Woods
1998] mit rigid-body-Transformationen (nur Rotationen und Translationen erlaubt) ausgefiihrt.

Unabhédngig von der gewdhlten Option und vom b-Wert liegt zwischen den beiden
Diffusionsgradienten (vom Ende der abfallenden Flanke des ersten bis zum Beginn der steigen-
den Flanke des zweiten Diffusionsgradienten) ein Zeitintervall von 5,008 ms, in welchem der
refokussierende mt-Impuls eingestrahlt und die Crusher-Gradienten geschaltet werden.

Fiir eine genaue Berechnung der Kreuzterme zwischen Diffusions- und Bildgebungs-
gradienten, welche in Kapitel 5 bendtigt wird, um die Wirksamkeit der Kreuztermkorrektur nach
Neeman et al. [Neeman 1991] zu untersuchen, sind noch Angaben zum wéhrend des n-Impulses
geschalteten Schichtauswahlgradienten und zu den Crusher-Gradienten notwendig:

e Der Schichtauswahlgradient wird symmetrisch zum n-Refokussierungsimpuls fiir eine Dauer
von 7s= 3,2-10'3 s mit einer Amplitude von Ggs= 6,377-10'3 T/m eingeschaltet. Er besitzt
keine eigenen Gradientenflanken, da die ihn zeitlich umgebenden Crusher-Gradienten direkt
auf dem Plateau des Schichtauswahlgradienten enden bzw. beginnen (s. Abbildung A1.2).

e Die Crusher-Gradienten bestehen fast nur aus einer ansteigenden und einer abfallenden
Flanke. Die maximale Amplitude wird nur fiir 0,008-107 s beibehalten. Eine Besonderheit
der fiir diese Arbeit verwendeten Sequenz ist, dal dem anfénglichen, zum Zeitpunkt des
Anregungsimpulses geschalteten Schichtauswahlgradienten nicht sofort ein Rephasierungs-
Gradient folgt. Statt dessen wird das Zeitintegral liber G des ersten Crusher-Gradienten um
genau das Zeitintegral iiber G dieses Schichtauswahlgradienten verkleinert, um die
anfangliche Dephasierung wieder riickgéingig zu machen. Das netto verbleibende Zeitintegral
tiber G des 90°-Schichtauswahlgradienten ist mit Agpo = 9,179-10'6 Ts/m relativ klein, da der
Anregungsimpuls ein sogenannter spectral spatial pulse ist, bei dem der Schichtauswahl-
gradient schnell alternierend mit wechselnden Polarititen geschaltet wird, so dafl nur eine
kleine Dephasierung iibrigbleibt. Die Folge der Zusammenlegung der Rephasierung des 90°-
Schichtauswahlgradienten mit dem ersten Crusher ist eine Asymmetrie der beiden Crusher-
Gradienten. So hat der erste Crusher-Gradient eine Amplitude von G¢; = 26,686-10'3 T/m,
eine Anstiegsdauer von é&ci, =424 pus und eine Dauer der absteigenden Flanke von
scip = 324 ps. Die Werte fiir den zweiten Crusher sind entsprechend G, = 35,958-107 T/m,
Ec2q = 468 s und gczp = 568 ps. Der zeitliche Abstand zwischen beiden Crusher-Gradienten
(jeweils Beginn der steigenden Flanken) ist Ac = 4,244-107 s.
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4.1.2 Untersuchung der Symmetrie der Verzerrungen

Fiir eine quantitative Bestimmung der tatsdchlichen Symmetrie der Verzerrungen von
Bildern mit jeweils entgegengesetzten Diffusionsgradientenpolarititen — und damit der Exaktheit
des neu entwickelten Korrekturverfahrens — , wurden Messungen an zwei verschiedenen Phan-
tomen durchgefiihrt. Dies waren
e cin kugelformiges, mit Wasser gefiilltes Phantom mit einem Durchmesser von 20 cm und
e ein zylinderformiges, mit Silikonol gefiilltes Phantom von 18 cm Durchmesser.

Das Silikondl zeichnet sich durch einen geringeren Diffusionskoeffizienten aus, so da3 auch
noch bei hohen b-Werten ein starkes Signal vorhanden ist.

Um die erwarteten Symmetrien nachzuweisen, wurden die nicht-diffusionsgewichteten
Bilder des Phantoms Schicht fiir Schicht auf die diffusionsgewichteten Bildern registriert (s.
Abschnitt 3.1.6, Programmvariante 3). Diese Reihenfolge wurde gewihlt, um direkt die
Verzerrungsparameter zu detektieren und nicht die Parameter der inversen Abbildung, welche
den Korrekturparametern entsprechen und deren Betrége sich nach den Gleichungen (3.9) und
(3.10) geringfiigig von denen der Verzerrungsparameter unterscheiden. Dies wurde fiir die an
beiden Phantomen jeweils gemessenen zehn Schichten fiir insgesamt sechs verschiedene b-
Werte und neun unterschiedliche Orientierungen der Diffusionsgradienten durchgefiihrt (s.
Abschnitt 4.1.1). Die analysierten Verzerrungsparameter wurden zur Darstellung der
Symmetrien und etwaiger Abweichungen in verschiedenen Darstellungen visualisiert.

In einer ersten Reihe von Darstellungen wurden die Verzerrungsparameter P, T, ., und

—A4°

H, , , sowie die entsprechenden Parameter P, T, ., und H, , fir die jeweils inversen

B>
Diffusionsgradientenrichtungen einander als Funktion der Schichtnummer gegeniibergestellt.
Derartige Darstellungen wurden fiir verschiedene b-Werte erstellt (s. Abbildungen 4.1 bis 4.3).
Fiir eine Abschitzung der Wirbelstromfelder wurden die Stérgradienten Gg, und Gg,, welche
die Scherungen und Dehnungen verursachen, nach den Gleichungen (2.48) und (2.49) berechnet
und eine zusdtzlichen Koordinatenachse fiir die Stirke der Storgradienten den Diagrammen
hinzugefiigt. Da die absoluten Translationswerte vom Ursprung des Koordinatensystems
abhingen — ohne jedoch die Symmetrieeigenschaft bei einer Invertierung des Wirbelstromfeldes
zu verlieren — , werden fiir diese keine entsprechenden Feldgré3en angegeben.

Um die Symmetrie der komplementidren Verzerrungen besser sichtbar zu machen, wurden
anschlieBend aus den Verzerrungsparametern fiir die Bilder, die mit entgegengesetzten
Diffusionsgradienten gemessen wurden, jeweils das arithmetische Mittel gebildet und dargestellt.
Im Fall der Dehnungsparameter wurden die Werte fiir «* =P, , ,—1 bzw. k" =P,  ,—1 gemittelt.
Nach den Gleichungen (3.9) ist fiir die Mittelwerte der Parameter als Ergebnis jeweils Null zu
erwarten.

In einem Satz weiterer Graphiken (Abbildungen 4.4 und 4.5) wurden die gefundenen Ver-
zerrungsparameter {iiber alle Schichten gemittelt und fiir verschiedene Richtungen der
Diffusionsgradienten in Abhédngigkeit vom b-Wert dargestellt. Diese Auftragungen veran-
schaulichen etwaige Abhingigkeiten der detektierten Verzerrungen — insbesondere auch der
Symmetrie der Verzerrungen — vom b-Wert.
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4.1.3 Vergleich mit dem Haselgrove-Moore-Verfahren

Fiir die Evaluierung der Exaktheit der hier prasentierten Korrekturmethode wurde ein Vergleich
mit dem Haselgrove-Moore-Verfahren durchgefiihrt. Hierzu wurde eine direkte Koregistrierung
(s. Abschnitt 3.1.6, Programmvariante 3) der diffusionsgewichteten auf die nicht-
diffusionsgewichteten Bilder durchgefiihrt. Die dabei detektierten Verzerrungsparameter dienten
im folgenden als Referenz. Diese Vorgehensweise ist nur deshalb mdglich, weil bei den
Phantommessungen keine nennenswerten Kontrastinderungen bei unterschiedlichen h-Werten
zu beobachten sind. Aufgrund des Fehlens von inneren Kontraststrukturen orientiert sich die
Koregistrierung hauptséchlich an den dufleren Abgrenzungen des jeweiligen Phantoms auf den
Bildern, wodurch die zu bestimmenden affinen Abbildungen hinreichend definiert sind. Die
Wahl der direkten Koregistrierung als Referenz ist dadurch begriindet, daf die unter Umsténden
fehlertrachtigen Schritte der beiden zu vergleichenden Korrekturverfahren vermieden werden. So
fehlt der Extrapolationsschritt des Haselgrove-Moore-Verfahrens sowie die indirekte Vorgehens-
weise des in dieser Arbeit vorgeschlagenen Verfahrens. Eine Beeintrachtigung des verwendeten
Referenzverfahrens kann jedoch die Abhingigkeit der Genauigkeit der Koregistrierung vom
Signal-Rausch-Verhiltnis sein. Eine solche stérende Wirkung des Rauschens wurde bei den mit
dem Wasserphantom gemachten Messungen auch tatsdchlich beobachtet (s. Abschnitt 4.2.1.1).
Abgesehen von diesem storenden Einflul} eines niedrigen Signal-Rausch-Verhiltnisses, welcher
bei Messungen an einem Silikondl-Phantom vermieden wird, ist die direkte Koregistrierung
aufgrund ihrer zu erwartenden relativen Genauigkeit als Referenzmethode geeignet.

Um das Haselgrove-Moore-Verfahren und die hier présentierte Korrekturmethode mit dem
Referenzverfahren zu vergleichen, wurden die Verzerrungsanalysen mit allen drei Korrektur-
verfahren durchgefiihrt. Die Korrekturparameter wurden fiir das Inverse-Gradienten-Verfahren
nach den Gleichungen (3.12) bis (3.15) bestimmt. Beim Haselgrove-Moore-Verfahren und bei
der Referenzmethode liefern die Koregistrierungen der diffusionsgewichteten Bilder auf die
nicht-diffusionsgewichteten Bilder Korrekturparameter gemdll Gleichung (3.10). Diese wurden
fiir beide Gradientenpolaritdten getrennt bestimmt. Mit der Referenzmethode wurden fiir alle b-
Werte und Gradientenrichtungen eigene Parameterbestimmungen durchgefiihrt, wihrend mit
dem Haselgrove-Moore-Verfahren nur fiir alle Gradientenrichtungen bei b = 160 s/mm” eine
Parameterbestimmung ausgefiihrt wird und die Korrekturparameter fiir andere b-Werte per
Extrapolation berechnet werden.

Von den so erhaltenen Korrekturparametern des HM- und des IG-Verfahrens wurden nun
die Betragswerte der Unterschiede beziiglich der mit dem Referenzverfahren bestimmten
Parameter berechnet, also =z B. fiir den Dehnungsfaktor |P, ;. =P zzs| bzw.
. Diese wurden anschlielend fiir die verschiedenen b-Werte iiber alle zehn

P A-R,IG -P A—>R Ref
Schichten und alle 18 Diffusionswichtungsrichtungen (das entspricht zwei Gradientenpolaritéten

bei neun Orientierungen) gemittelt.

4.1.4 Probandenmessungen

Zwolf gesunde Probanden gaben nach vorhergehender Informierung {iber den Zweck der Unter-
suchung und Aufkldrung iiber mogliche Risiken gemil der Zulassung durch die ortliche
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Ethikkommision ihre schriftliche Einwilligung zu den MR-Messungen. Fiir zwei Abbildungen
(Abbildungen 4.6 und 4.7) wurden DTI-Messungen eines MS-Patienten verwendet, die im
Rahmen einer neurologischen Studie durchgefiihrt wurden. Auch von diesem Patienten lag die
schriftliche Einwilligung zur Teilnahme an der Studie gemifR der Vorgabe durch die Ethik-
kommision vor.

Das MefBschema bei den Probandenmessungen unterschied sich in einigen Punkten von den
Phantommessungen (s. Abschnitt 4.1.1). Der wichtigste Unterschied besteht in der Auswahl der
Gradientenrichtungen. Diese wurden bei den Probandenmessungen geméfl dem in Abschnitt
4.1.1 genau spezifizierten Gradientenschema nach Papadakis et al. [Papadakis 1999] festgelegt,
um eine gut reproduzierbare Bestimmung der Diffusionstensoren zu erlauben.

Eine qualitative Beurteilung der Reduzierung der Verzerrungen durch das Korrektur-
verfahren wird durch Uberlagerung von auf nicht-diffusionsgewichteten Bildern gezogenen
UmriBlinien des Gehirns auf korrigierte und nicht korrigierte Bildern ermdglicht (s. Abbildung
4.6).

Sowohl aus korrigierten als auch aus nicht-korrigierten Bilddaten wurden nach dem in
Abschnitt 2.4.2 beschriebenen Prozedere Karten der Diffusionstensorelemente und nach
Gleichung (2.91) Karten des fraktionalen Anisotropieindex (FA) berechnet. Aulerdem wurden
farbkodierte Karten der Hauptdiffusionsrichtung erstellt. Auf diesen und den FA-Karten ist die
Auswirkung der Korrektur von wirbelstrombedingten Verzerrungen gut zu erkennen.

Ein quantitatives — wenngleich auch keineswegs normiertes — ,Maf}’ fiir die Stirke der
Verzerrungen der diffusionsgewichteten Bilder gegeniiber den nicht-diffusionsgewichteten
Bildern 148t sich aus der Tatsache herleiten, daB3 die Diffusionstensoren positiv-definit sein
miissen, was gleichbedeutend mit der Forderung ist, daf kein Eigenwert negativ sein darf. Bastin
und Armitage [Bastin 2000] benutzen daher die Anzahl der Voxel, in denen die Diagonalisierung
mindestens einen negativen Eigenwert ergibt, als Anhaltspunkt fiir die Korrektheit der zugrunde-
liegenden Bilddaten. Die Kennzeichnung und die Zahlung der betroffenen Voxel wurden in das
Programm zur Berechnung der Diffusionstensorkarten integriert, um Anzahl und Lage dieser
unplausiblen Diffusionstensorwerte fiir korrigierte und nicht korrigierte Bilder miteinander
vergleichen zu konnen (s. Abbildung 4.8).

4.2 Ergebnisse

In diesem Teil der Arbeit werden zundchst die FErgebnisse der Untersuchungen der
Verzerrungssymmetrie dargestellt. Messungen an zwei Phantomen sollen belegen, daB3 die
erwarteten Symmetrien tatsdchlich zu beobachten sind. Die analysierten Verzerrungsparameter
werden sowohl fiir das Wasserphantom (s. Abschnitt 4.2.1.1) als auch fiir das Silikon6lphantom
(s. Abschnitt 4.2.1.2) présentiert. AnschlieBend wird die Korrekturmethode nach Haselgrove und
Moore mit der hier vorgestellten Methode verglichen (s. Abschnitt 4.2.2.1). Es folgt eine
Uberpriifung der Eignung des neuen Verfahrens fiir die Verzerrungskorrektur von
Diffusionsmessungen des menschlichen Gehirns (s. Abschnitt 4.2.2.2).
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4.2.1 Untersuchung der Symmetrie der Verzerrungen

4.2.1.1 Wasserphantom

In Abbildung 4.1 sind fiir die Messungen am Wasserphantom die Dehnungsfaktoren fiir alle
zehn gemessenen Schichten gezeigt. Es folgen in Abbildung 4.2 die Scherungswerte und in
Abbildung 4.3 die Translationswerte. Fiir die graphischen Darstellungen wurden beispielhaft die
b-Werte 400 s/mm”, 800 s/mm’ und 1200 s/mm’ ausgewihlt und jeweils die Diffusions-
gradienten in x-, y- und z-Richtung und in den entgegengesetzten Richtungen dargestellt. Fiir die
mit inversen Gradientenpolarititen gemessenen Bildpaare sind aulerdem auf der rechten Seite
der Abbildungen die arithmetischen Mittelwerte der beiden entsprechenden Verzerrungs-
parameter prasentiert. Im Fall der Dehnungsparameter sind die Mittelwerte von x* =P,  ,—1 und
x =P, ,—1 dargestellt.

Aus den Abbildungen ist zu entnehmen, dal} eine Invertierung der Polaritdt der Diffusions-
gradienten fiir alle drei Verzerrungsparameter x, v,,, und ¢, tatsichlich anndhernd eine Um-
kehrung des Vorzeichens bedeutet. Die realen Verzerrungen verhalten sich also in guter
Naherung so, wie es die Gleichungen (3.9) erwarten lassen. Fiir die obliquen Diffusions-
gradienten und fiir die h-Werte 160 s/mmz, 600 s/mm” und 1000 s/mmz, deren Verzerrungs-
parameter nicht dargestellt sind, war dies gleichfalls zu beobachten.

Wie erwartet, nehmen die absoluten Verzerrungen mit steigendem b-Wert zu. Die
arithmetischen Mittelwerte der jeweils kontrdren Verzerrungsparameter entsprechen jedoch fiir
alle drei Elementartransformationen und fiir alle b-Werte anndhernd der Identitdtsabbildung und
bestitigen dadurch die erwartete Symmetrie der Verzerrungen. Der Nachweis dieser Symmetrien
im Rahmen des vorausgesetzten Modells affiner 2D-Transformationen fundiert ithre Nutzung fiir
das présentierte Korrekturverfahren.

Um den EinfluB3 des b-Werts auf die Verzerrungen besser beurteilen zu konnen, sind die
iiber alle zehn Schichten gemittelten Verzerrungsparameter in Abbildung 4.4 als Funktion des b-
Werts aufgetragen. Die im HM-Korrekturverfahren genutzte Proportionalitit der Verzerrungen
zu /b ist in der b-wertabhéngigen Auftragung recht deutlich zu erkennen. Die arithmetischen
Mittelwerte der fiir jeweils beide Gradientenpolarititen erhaltenen Verzerrungsparameter sind
ebenfalls dargestellt.

Auffillig ist eine schwache Abhéngigkeit der Dehnungsparameter vom b-Wert (s.
Abbildung 4.4a). Fir die Mittelwerte von x* und x~ zeigt sich mit steigendem b-Wert eine
Tendenz zu niedrigeren Werten, die deutlich unter Null liegen. Der entsprechende mittlere
Dehnungsfaktor (P"+P") / 2 der beiden kontrdren Verzerrungen nimmt von einem Wert von ca.
1,002 bei b=160 s/mm” ab auf einen Wert von ca. 0,993 bei b=1200 s/mm?. Dies ist fiir alle
Richtungen der Diffusionsgradienten in &hnlicher Weise zu beobachten. Ein Dehnungsfaktor von
0,993 entspricht bei dem Phantom von 20 cm Durchmesser einer geometrischen Verschiebung
an beiden Riandern um 0,7 Voxel nach innen. Das bedeutet, dal3 bei hohen b-Werten wihrend der
Registrierung des nicht-diffusionsgewichteten Bildes auf das jeweilige diffusionsgewichtete Bild
tendenziell eine Stauchung in y-Richtung vorgenommen werden muf}, um eine optimale
Deckung beider Bilder zu erhalten.
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Abbildung 4.1: Darstellung des Parameters x der Dehnungs- bzw. Stauchungskomponente der fiir das Wasser-
phantom festgestellten Verzerrungen. « ist als Funktion der Schichtnummer fiir Diffusionsgradienten mit x-, y- und
z-Orientierung und fiir drei exemplarisch ausgewihlte b-Werte aufgetragen. Es sind die Verzerrungen fiir jeweils
beide mit inversen Diffusionsgradienten aufgenommenen Bilder (a, ¢ und e) und deren Mittelwerte dargestellt (b, d
und f). Auf der Ordinate ist auBer der Skala fiir die x~-Werte auch eine Skala fiir die nach Gleichung (2.54)

entsprechende, linear gendherte Gradientenstédrke des wirbelstrominduzierten Storfeldes angegeben.
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Abbildung 4.2: Darstellung des Scherungskomponente v,, der Verzerrungen als Funktion der Schichtnummer fiir
das Wasserphantom. Die Scherung ist fiir Diffusionsgradienten mit x-, y- und z-Orientierung und fiir drei
exemplarisch ausgewihlte b-Werte aufgetragen. Es sind die Verzerrungen der mit inversen Diffusionsgradienten
aufgenommenen Bilder (a, ¢ und e) einzeln sowie deren Mittelwerte dargestellt (b, d und f). Auf der Ordinate ist
auler der Skala fiir die Scherungswerte auch eine Skala fiir die nach Gleichung (2.54) entsprechende, linear

gendherte Gradientenstirke des wirbelstrominduzierten Storfeldes angegeben.
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Wasserphantom (Translation)
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Abbildung 4.3: Darstellung des Translationsanteils #, in den Verzerrungen fiir das Wasserphantom. Die Translation
ist als Funktion der Schichtnummer fiir Diffusionsgradienten mit x-, y- und z-Orientierung und fiir drei exemplarisch
ausgewihlte b-Werte aufgetragen. Es sind wieder die Verzerrungen fiir jeweils beide mit inversen Diffusions-

gradienten aufgenommenen Bilder (a, ¢ und €) und deren Mittelwerte dargestellt (b, d und f).
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Abbildung 4.4: Darstellung der drei Verzerrungsparameter fiir das Wasserphantom in Abhéngigkeit vom b-Wert.
Besonders im Fall der Dehnung/Stauchung ist eine negative Tendenz bei zunehmenden h-Werten deutlich zu
erkennen.

Eine weitere Grofle, die sich mit steigendem h-Wert im Wasserphantom deutlich éndert, ist
das Signal-Rausch-Verhiltnis. Dieses nimmt aufgrund des hohen Diffusionskoeffizienten des
Wassers mit zunehmender Diffusionswichtung stark ab. Obwohl alle Phantommessungen mit
einer relativ hohen Anzahl von 16 Mittelungen gemacht wurden, ist das Signal-Rausch-
Verhiltnis bei hohen h-Werten nur noch gering. Die Annahme, dall der Grund fiir die Drift der
Dehnungskomponente der Verzerrungen mit steigendem b-Wert im zunehmend reduzierten
Signalrauschverhéltnis liegt, ist daher naheliegend.

Aufgrund des geringeren Signals auf den diffusionsgewichteten Bildern gehen periphere
Teile der Signalflanken an den Rédndern des MeBobjekts im Rauschen unter. Dadurch erscheint
der Durchmesser des Wasserphantoms auf den diffusionsgewichteten Bildern etwas kleiner als
auf den nicht-diffusionsgewichteten Bildern. Der Korrelationsalgorithmus analysiert diesen
kleinen scheinbaren GroéBenunterschied als Stauchung des nicht-diffusionsgewichteten Bildes,
auch wenn real tberhaupt keine Stauchung oder Dehnung im Rahmen der Verzerrungen
vorhanden ist. Ein solcher Effekt konnte die im Falle des Wasserphantoms bei hoheren h-Werten
im Mittel detektierte leichte Stauchung erkldren. Ein Beleg fiir die Richtigkeit dieser Annahme
wird im folgenden anhand von Messungen an einem Silikondl-Phantom mit sehr geringer
Diffusion erbracht (s. Abschnitt 4.2.1.2).

Ein weiterer Aspekt der detektierten und in den Abbildungen 4.1 bis 4.4 dargestellten
Verzerrungsparameter betrifft die Frage, ob die angenommene rdumliche Linearitidt des
wirbelstromverursachten Storfeldes tatsdchlich vorliegt. Fiir die Anwendung affiner 2D-
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Transformationen mit fiir die einzelnen Bildebenen separat festgestellten Parametern ist zwar nur
eine weitgehende Linearitdt des Storfeldes innerhalb eben dieser Ebenen — also in nur zwei
Dimensionen — notwendig. Da die Verzerrungen jedoch schichtweise bestimmt wurden, besteht
die Moglichkeit, die Schichtabhédngigkeit der beobachteten Verzerrungsparameter im Hinblick
auf Konsistenz mit der rdumlichen Linearitdtsannahme zu betrachten. Im Falle einer Linearitét
des Wirbelstromfeldes innerhalb des gesamten abgebildeten MeBobjekts in x-, y- und auch in z-
Richtung wiren {iber alle Schichten gleichbleibende Dehnungs- und Scherungsparameter sowie
eine lineare Schichtabhidngigkeit der Translation zu erwarten. Dies ergibt sich unabhingig von
den Richtungen der wirbelstromverursachenden Diffusionsgradienten. Im Gegensatz dazu ist
jedoch zu beobachten, dafl fiir alle drei Verzerrungsparameter eine anndhernd lineare
Schichtabhiangigkeit besteht, wenn der Diffusionsgradient in z-Richtung — oder entgegengesetzt
— geschaltet wurde, wihrend die Translation bei Schaltung des x-Diffusionsgradienten
vergleichsweise konstant fiir alle Schichten ist und vom y-Diffusionsgradienten nur eine relativ
kleine z-Abhéngigkeit der Translationswerte erzeugt wird. Dieses Verhalten konnte dadurch zu
erklaren sein, daB der z-Diffusionsgradient durch das Maxwell-Spulenpaar erzeugt wird,
wihrend x- und y-Gradient von den Sattelspulen generiert werden. Davon ausgehend, da3 die
Wirbelstrome hauptsédchlich in der Ndhe der Spulenwindungen erzeugt werden, ist bei Schaltung
des z-Gradienten aufgrund der Spulengeometrie zu erwarten, daBl die storfelderzeugenden
Strome in z-Richtung stark variieren, wihrend bei Schaltung des x- oder des y-Gradienten von
einer homogeneren Verteilung der Wirbelstrome entlang der z-Koordinate auszugehen ist. Im
letzteren Fall wiirde dann eine nur geringe z-Abhéngigkeit des Storfeldes resultieren. Hingegen
konnte der relativ groBe Abstand der Maxwell-Spulen in z-Richtung und der entsprechend grof3e
Abstand der Bereiche, in denen starke Wirbelstrome verursacht werden, dazu beitragen, daf3 alle
Storfeldkomponenten eine signifikante z-Abhéngigkeit besitzen. Falls diese Erkldrung zutrifft,
mul} — insbesondere bei Messungen mit nicht-transversaler Schichtfiihrung — verstérkt mit nicht-
linearen Verzerrungseffekten durch die Wirbelstromfelder gerechnet werden.

Die in den Abbildungen 4.1, 4.2 und 4.4 sowie fiir das Silikondlphantom in Abbildung 4.5
auf der rechten Ordinate angegebenen Gradientenstirken, welche sich anhand von Gleichung
(2.54) fur die verschiedenen Wirbelstromkomponenten berechnen lassen, konnen mit den
Amplituden der Diffusionsgradienten aus Tabelle 4.1 verglichen werden, um eine Abschédtzung
fiir die Wirbelstromfelder zum Zeitpunkt des Echos zu erhalten. Bei den Messungen am
Wasserphantom betrugen die Amplituden der wirbelstromverursachten Feldgradienten ungefahr
ein Zehntausendstel der Stirke der auslosenden Gradienten. Im Fall des Silikonélphantoms
waren die Wirbelstrome etwa doppelt so stark, was auf eine schlechtere Einstellung der
preemphasis zuriickzufiihren sein kann.

4.2.1.2 Silikondlphantom

Um zu untersuchen, ob die beim Wasserphantom beobachteten mit steigendem b-Wert
zunehmenden Abweichungen der Verzerrungsparameter vom vorhergesagten Verhalten tatsidch-
lich durch ein geringer werdendes Signalrauschverhéltnis begriindet sind, wurden Mefreihen mit
einem zweiten Phantom durchgefiihrt. An dieses Phantom wurde die Anforderung gestellt, da3
fiir verschiedene b-Werte das Signal-Rausch-Verhiltnis moglichst konstant und hoch sein sollte.
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Abbildung 4.5: Darstellung der drei Verzerrungsparameter (jeweils der Mittelwert iiber alle Schichten) fiir das
Silikondlphantom in Abhéngigkeit vom b-Wert. Die fiir Diffusionsgradienten mit entgegengesetzter Polaritét
dargestellten Mittelwerte sind fiir alle Verzerrungskomponenten ungeféhr gleich Null; das zeigt deutlich den hohen
Grad an Symmetrie in den Verzerrungen der mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessenen Bilder.

Dazu wurde eine nur sehr schwach diffundierende Fliissigkeit mit geeigneten NMR-
Eigenschaften bendtigt.

Silikond! besitzt einen wesentlich geringeren Diffusionskoeffizienten (0,072-10~ mm?/s, bei
20°C aus den Phantommessungen bestimmt) als Wasser (2,12-10° mm?/s, bei 20°C aus den
Messungen am Wasserphantom bestimmt; Literaturwert 2,29-107 mm?/s bei 25°C), was auch bei
hohen h-Werten zu einer relativ schwachen Signalminderung fiihrt. Da Silikondl aulerdem eine
ausreichend lange 7>-Relaxationszeit besitzt und keine Artefakte durch chemische Verschiebung
erzeugt, wurden es als geeignete Substanz fiir eine Reihe weiterer Phantommessungen gewahlt.

Aus Abbildung 4.5 146t sich entnehmen, daB die Drift der Dehnungsparameter mit
steigendem b-Wert bei den Messungen des Silikondlphantoms tatsdchlich nicht mehr zu
beobachten ist. Auf dieser Abbildung sind wieder die Mittelwerte der Verzerrungsparameter
iber alle zehn gemessenen Schichten in Abhingigkeit vom b-Wert dargestellt. Auch die leichten
Abweichungen der Scherungs- und Translationsparameter, die beim Wasserphantom zu
beobachten waren, sind beim Silikondlphantom nicht vorhanden.
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4.2.2 Evaluierung des Korrekturverfahrens

4.2.2.1 Vergleich mit dem Haselgrove-Moore-Verfahren

Um eine Abschidtzung der Genauigkeit der Korrekturmethode mittels Diffusionsgradienten-
Invertierung zu erhalten, wurde entsprechend der Beschreibung in Abschnitt 4.1.3 ein Vergleich
mit dem Haselgrove-Moore-Verfahren durchgefiihrt. Die beiden Verfahren wurden sowohl
basierend auf den am Wasserphantom gemessenen Daten als auch anhand von Melldaten vom
Silikondlphantom miteinander verglichen. Als Referenz diente die fiir das jeweilige Phantom
vorgenommene direkte Koregistrierung der diffusionsgewichteten Bilder auf die nicht-
diffusionsgewichteten Bilder.

Die Methoden wurden miteinander verglichen, indem die iiber alle Schichten und Gra-
dientenrichtungen gemittelten Betragswerte der Differenzen gegeniiber der Referenzmessung fiir
jeden b-Wert einzeln berechnet wurden. Die Ergebnisse zeigt Tabelle 4.2. Das Silikondlphantom
ist aufgrund seiner geringen Diffusion und des daraus resultierenden, auch fiir grole H-Werte
hohen Signalrauschverhiltnisses besser fiir diesen Vergleich geeignet. Beim Wasserphantom
haben hingegen vermutlich bereits die Referenzmessungen fiir hohere h-Werte — nach den
Ergebnissen aus Abschnitt 4.2.1.1 zu urteilen — einen leichten systematischen Fehler. Trotz der
sich damit ergebenden hoheren Validitdt der auf Messungen am Silikondlphantom basierenden
Werte sind die Ergebnisse fiir das Wasserphantom ebenfalls in Tabelle 4.2 aufgelistet.

Die errechneten Werte der mittleren Betragsdifferenzen sind in allen Féllen — mit einer
einzigen Ausnahme, nidmlich dem Scherungsparameter fiir das Wasserphantom bei
b= 1000 s/mm* — fiir die Inverse-Gradienten-Methode kleiner als fiir das Haselgrove-Moore-
Verfahren. Das bedeutet, dal} die detektierten Korrekturwerte fiir die Inverse-Gradienten-
Methode ndher an den mit der Referenzmethode bestimmten Werten liegen. Fiir die Messungen
am Silikondlphantom ergaben sich in allen Fillen mit der Inverse-Gradienten-Methode die
besseren Ergebnisse.

Tabelle 4.2. Vergleich der Dehnungs-, Translations- und Scherungswerte nach der Haselgrove-Moore-Methode
(HM) und nach der Inverse-Gradienten-Methode (IG). Die Zahlenwerte sind die iiber alle Schichten und
Gradientenrichtungen gemittelten Betrige der Differenzen gegeniiber den Referenzwerten (Ref), welche sich aus

einer direkten Koregistrierung von diffusionsgewichteten und nicht-diffusionsgewichteten Bildern ergeben.

b-Wert Wasserphantom Silikondlphantom

[s/mm’] |[HM—Refl |IG—Refl |HM—Refl [IG—Ref]
Differenzen der 160 — 2+2 — 3+2
Dehnungsfaktoren 600 4+3 2+2 4+3 4+2
x 1000 1000 8+4 3£3 6t4 4+2
Differenzen der 160 — 0.3+£0.2 — 0.6 +0.5
Translationswerte 600 0.4+0.9 0.2+0.2 1.0£0.8 0.6x+0.4
[Voxely] 1000  0.9+0.6 0.7+0.4 1.5+1.2 0.6 0.5
Differenzen der 160 — 3+2 — 5+4
Scherungswerte 600 4+£3 3+2 8+7 4+£3
[Voxely/Voxel, x 1000] 1000 64 9+4 12+9 5£6




Auf das Silikondlphantom bezogen 148t sich feststellen, daBB die Korrekturparameter fiir
Translation und Scherung bei Anwendung der Diffusionsgradienten-Invertierungs-Methode im
Schnitt ungefdhr den halben Abstand von den entsprechenden Referenzparametern haben wie bei
Anwendung der Haselgrove-Moore-Methode, wihrend fiir die Dehnung die Resultate beider
Methoden vergleichbar sind.

4.2.2.2 Korrektur von diffusionsgewichteten Bildern des menschlichen Gehirns

Die neue Korrekturmethode wurde auch in ithrem eigentlich beabsichtigten Anwendungsbereich
getestet, d.h. sie wurde zur Korrektur von Diffusionstensormessungen des menschlichen
Gehirns eingesetzt. Abbildung 4.6 verdeutlicht beispielhaft die symmetrischen Verzerrungen und
das Resultat der Korrektur. Neben der nicht-diffusionsgewichteten Aufnahme (Abbildung 4.6a)
sind zwei mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessene Bilder dargestellt — einmal vor
der Wirbelstromkorrektur (Abbildungen 4.6b und 4.6¢) und einmal nach erfolgter Korrektur
(Abbildungen 4.6d und 4.6¢). Die Richtungen der Diffusionsgradienten waren G, / ‘Gg‘ = (0.755,
0.260, 0.602) bzw. G, /|G| = (-0.755,-0.260, -0.602); der b-Wert betrug b= 1000 s/mm’.

Die Kontrastunterschiede zwischen dem nicht-diffusionsgewichteten und dem diffusions-
gewichteten Bild sind deutlich zu erkennen: Wéhrend der Liquor auf dem Bild ohne Diffusions-
wichtung signalintensiv ist, liefert er mit Diffusionswichtung so gut wie kein Signal; der auf dem
diffusionsgewichteten Bild bestehende Kontrast zwischen Kortex und weiller Substanz ist auf
dem nicht-diffusionsgewichteten Bild nicht erkennbar.

Um die Verzerrungen und die Wirkung der Korrektur besser sichtbar zu machen, wurde der
Umril3 des gesamten Gehirns (inklusive Liquor) auf dem nicht-diffusionsgewichteten Bild mit
einem halbautomatischen Segmentierungsprogramm eingezeichnet (gelbe Linie) und ortsgetreu
auf die anderen Bilder {ibertragen. Die vorherrschenden Verzerrungen sind eine Stauchung sowie
eine Scherung entgegengesetzt dem Uhrzeigersinn (Abbildung 4.6b) bzw. eine Dehnung
kombiniert mit einer Scherung im Uhrzeigersinn (Abbildung 4.6c). Es ist zu erkennen, dal die
Verzerrungen teilweise — besonders links frontal und rechts okzipital — einer Signalverschiebung
von bis zu zehn Pixeln entsprechen. ,Links’ und ,rechts’ sollen hier einfach die Seiten auf den
Bildern bezeichnen (die Aufnahmen entsprechen der radiologischen Konvention; deshalb ist
eigentlich ,links’ rechts fiir den Patienten und ,rechts’ links). Auf den Abbildungen 4.6d und
4.6¢ sind die Schichtbilder — nach der Korrektur — weitgehend deckungsgleich. Und vor allem
sind sie auch mit dem nicht-diffusionsgewichteten Bild koregistriert, ohne dal} dieses benutzt
wurde. Auf den Abbildungen 4.6d und 4.6e ist allerdings rechts frontal ein Bereich zu erkennen,
in welchem die Koregistrierung nicht sehr befriedigend ausgefallen ist. Dies ist vermutlich
dadurch begriindet, da} auBler den linearen Verzerrungen auch noch Verzerrungen hdherer
Ordnung vorhanden sind.
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Abbildung 4.6: Darstellung eines nicht-diffusionsgewichteten Bildes (a) und eines Paares diffusionsgewichteter
Bilder, welche mit entgegengesetzter Richtung der Diffusionsgradienten gemessen wurden. Gezeigt sind die mit den
Gradientenrichtungen G /|G, |=(0.755, 0.260, 0.602) bzw. G, /|G, |=(-0.755, -0.260, -0.602) bei einem b-Wert

von 1000 s/mm” diffusionsgewichteten transversalen Hirnschnittbilder eines Multiple-Sklerose-Patienten vor (b und
¢) und nach (d und e) der Verzerrungskorrektur. Um die Verzerrungen besser sichtbar zu machen, wurde der Umrif3
des Gehirns auf dem nicht-diffusionsgewichteten Bild markiert und auf die anderen Bilder ortsgetreu iibertragen.

In Abbildung 4.7 ist die farbkodierte Karte der Hauptdiffusionsrichtungen (s. Abschnitt
2.4.2) fir dieselbe Messung und dieselbe Schicht wie in Abbildung 4.6 einmal ohne (Abbildung
4.7a) und einmal mit Wirbelstromkorrektur (Abbildung 4.7b) dargestellt. Die Verbesserung der
Bildqualitédt auf der anhand von korrigierten Daten berechneten Karte ist deutlich zu erkennen.
Insbesondere die signifikanten Signalverschmierungen, die in Abbildung 4.7a iiber das gesamte
Bild verteilt vorkommen, sind in Abbildung 4.7b stark reduziert. Zum Teil sind die lateralen
Nervenbahnen (besonders auf der linken Seite) ohne Korrektur iiberhaupt nicht einzeln zu
erkennen. Auf der korrigierten Diffusionsrichtungskarte sind allerdings wieder im rechts-
frontalen Bereich die Signalverschmierungen nicht vollstindig behoben.
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Abbildung 4.7: Die berechnete farbkodierte Diffusionsrichtungskarte derselben transversalen Schicht wie in
Abbildung 4.6 — einmal generiert anhand von unkorrigierten Daten (a) und einmal basierend auf korrigierten Daten
(b). Fiir jedes Pixel ist die rdumliche Richtung des zum groBten Eigenwert des Diffusionstensors gehdrenden
Eigenvektors anhand von Farbwerten dargestellt, wihrend die Farbsittigung durch die Anisotropie bestimmt wird.
Es wurde ein Farbschema verwendet, bei welchem superior-inferiore Hauptdiffusionsrichtungen rot kodiert sind;
blau sind anterior-posteriore Richtungen markiert und griin bedeutet Diffusion hauptsdchlich entlang der rechts-
links-Achse. Die Wirbelstromkorrektur behebt die in Bild a gravierenden Verwaschungseffekte zum grofiten Teil.
Ohne Korrektur sind eine Reihe von Fehldarstellungen zu beobachten: der Liquor in den Sulci scheint eine hohe
Anisotropie zu besitzen (weiler Pfeil); in b gut differenzierbare Nervenfaserstrange sind in a nicht zu unterscheiden
(roter Pfeil); fehlerhafte hohe Anisotropieindizes ergeben sich besonders an den Randern des Gehirns (gelber und

griiner Pfeil) und in anderen Bereichen mit starken rdumlichen Signalstirkednderungen auf den gemessenen Bildern.

Um ein quantitatives Mal} fiir die Qualitdt der Bilddaten vor und nach der Korrektur zu
erhalten, kann die Tatsache benutzt werden, dal in den Diffusionstensoren keine negativen
Eigenwerte vorkommen diirfen (s. Abschnitt 4.1.4). Die Anzahl der Pixel, in denen mindestens
einer der drei Eigenwerte negativ ist, kann daher als Hinweis auf das Ausmaf} der Stérungen in
einem Diffusionstensor-Bilddatensatz genommen werden. In den Abbildungen 4.8a und 4.8b
sind Pixel, flir die negative Eigenwerte existieren, weill hervorgehoben. Die meisten dieser Pixel
befinden sich am anterioren oder am posterioren duflersten Rand des Gehirns, da hier die Ver-
zerrungen oft am gravierendsten sind — aber auch wegen der starken Inhomogenitét der Signal-
stiarke in diesen Bereichen. Dariiber hinaus kdnnen aber auch in sehr anisotropen Bereichen des
Gewebes, wie z. B. im Corpus callosum, negative Eigenwerte auftreten. Durch die Korrektur
verringerte sich in der untersuchten Gruppe von zwolf Probanden die iiber die Datensétze
gemittelte Anzahl der Pixel mit negativen Eigenwerten von 7225 auf 2080. Dies entspricht einer
Reduktion um (71,1 £ 6,6)%.
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Abbildung 4.8: Karten des relativen Anisotropieindex ohne (a) und mit (b) Korrektur der Wirbelstromverzerrungen.
Die Anzahl der Pixel, fiir welche unplausible negative Eigenwerte berechnet wurden, ist nach der Korrektur stark

verringert.

Die Wirbelstromverzerrungskorrektur nach der Diffusionsgradienten-Invertierungs-Methode
wurde mittlerweile in der Klinik flir Neurologie II der Universitdtsklinik Magdeburg im Rahmen
mehrerer neurologischer Studien und einer Studie {iber Alterungsprozesse des Gehirns mit Erfolg
angewandt.
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5 Untersuchung der zusatzlichen Kreuzterm-

korrektur des Verfahrens

Der hauptsidchliche Zweck des in dieser Arbeit priasentierten Korrekturverfahrens ist die
Korrektur von wirbelstrombedingten Verzerrungsartefakten. Jedoch liefert das verwendete Mel3-
schema nach Neeman et al. [Neeman 1991] eine einfache Moglichkeit, die signalstarke-
verdndernden Auswirkungen der Kreuzterme von Diffusions- und Bildgebungsgradienten
mitzukorrigieren (s. Abschnitt 3.2). Dazu werden pixelweise die geometrischen Mittelwerte
beider mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessenen Bilder berechnet. Mathematisch
exakt ist die Korrektur genau dann, wenn innerhalb einzelner Voxel ein Einkompartmentsystem
beziiglich der Diffusion vorliegt. Eine Abschidtzung sowohl der Relevanz der zusitzlichen
Kreuztermkorrektur als auch der Fehler der Korrektur bei Vorhandensein mehrerer Diffusions-
kompartmente ist also von Interesse.

5.1 Methoden

Aus den mit entgegengesetzten Diffusionsgradienten gemessenen Bildern wurden gemil3 dem
Vorschlag von Neeman et al. neue Bilder berechnet, welche die pixelweise berechneten
geometrischen Mittel beider Ausgangsbilder beinhalten. Fiir die diffusionsgewichteten und die
nicht-diffusionsgewichteten Bilder beider Phantommessungen wurden nun jeweils in einer
kreisformigen Region von 2212 Pixeln in der Mitte des Phantoms die Mittelwerte der
Signalstirke festgestellt. Dabei wurden sowohl Werte fiir beide Gradientenpolarititen als auch
fiir die zwecks Kreuztermkorrektur gemittelten Bilder bestimmt. Damit die Signalmittelung tiber
ortsidentische Areale gemacht wird, wurde die definierte Region ortsgetreu auf alle Datensitze
desselben Phantoms iibertragen. Die diffusionsgewichteten Datensdtze waren zuvor bereits
verzerrungskorrigiert worden, um die Signalstdrken unbeeinflult durch den bei der Bildver-
zerrung auftretenden Signalskalierungsfaktor ¢ (s. Gleichung (2.43)) zu bestimmen. Die
mittleren Signalstdrkewerte wurden fiir alle angewandten Diffusionswichtungsrichtungen jeweils
fiir alle gemessenen b-Werte festgestellt. Da im Laufe der Messungen fiir jeden neuen h-Wert
zuerst ein nicht-diffusionsgewichteter Datensatz akquiriert wurde, lagen im ganzen fiir jedes
Phantom sechs verschiedene nicht-diffusionsgewichtete Datensdtze vor. Aus deren fiir die
spezifizierte Kreisregion erhobenen Signalmittelwerten wurde der Gesamtmittelwert S,
berechnet.

Fiir die unterschiedlichen Richtungen @ der Diffusionsgradienten und die verschiedenen b-
Werte wurden nun gemédl Gleichung (2.82) durch Einsetzen der entsprechenden
Signalstirkewerte S,, und von S, die jeweiligen Diffusionskoeffizienten D, , berechnet. Die
auf diese Weise erhaltenen Diffusionskoeffizienten sind fiir Wasser in Abbildung 5.1a und fiir
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das Silikondl in Abbildung 5.1c jeweils fiir beide Polarititen der Diffusionsgradienten
(Berechnung anhand von S, bzw. S,,) dargestellt. Es sind verschiedene Kurven fiir die
Orientierungen der Diffusionsgradienten in x-, y- als auch in z-Richtung dargestellt, wobei nach
den Uberlegungen in Abschnitt 2.5.3 bei Diffusionsgradienten in y-Richtung ebenso wie in x-
Richtung keine Auswirkungen der Kreuzterme zu erwarten sind, wihrend bei einem
Diffusionsgradienten in +z- oder in —z-Richtung die stérksten Effekte auftreten sollten. In der Tat
zeigten die Kurven fiir +x-, —x-, +y- und —p-Richtung der Diffusionsgradienten keine
wesentlichen Unterschiede. Hingegen war vor allem fiir die Messungen des Wasserphantoms
eine mit abnehmendem bh-Wert zunehmende Diskrepanz der Diffusionskoeffizienten zwischen
den Messungen mit applizierten Diffusionsgradienten in +z- und in —z-Richtung zu beobachten.
Fir die z-Orientierung der Diffusionsgradienten sind in den Abbildungen 5.1b und 5.1d fiir
Wasser bzw. fiir das Silikon6l die auf den geometrischen Mittelwerten (4/S,, S, , ) basierend
berechneten Diffusionskoeffizienten dargestellt.

Aufgrund der unterschiedlichen Diffusionskoeffizienten, die fiir Diffusionsgradienten in +z-
und in —z-Richtung auftraten, wurde nun untersucht, ob diese Unterschiede zwischen den anhand
von S, und S, berechneten Diffusionskoeffizienten D, und D, tatsichlich von unberiick-
sichtigten Kreuztermen zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten herriihren. Dazu
wurden D,”. und D, ein zweites Mal berechnet, diesmal jedoch anhand der effektiven h-Werte
b=bp+ bk, d.h. unter Beriicksichtigung der Kreuzterme. Die auf diese Weise korrigierten
Diffusionskoeffizienten sind ebenfalls in den Abbildungen 5.1b und 5.1d dargestellt. Falls die
Unterschiede zwischen D,”. und D, allein durch die nicht beriicksichtigten Kreuzterme
begriindet sind, sollten die auf den effektiven b-Werten basierenden Werte fiir D, und D,
untereinander weitgehend identisch sein.

Um die effektiven b-Werte zu erhalten, muliten zuerst die Kreuzterme bestimmt werden.
Wie in Abschnitt 4.1.1 beschrieben wurde, geht in der verwendeten Mellsequenz der erste
Crusher-Gradient direkt in den zentralen Schichtauswahlgradienten liber und der zweite Crusher-
Gradient startet gleich vom Schichtauswahlgradienten aus, was vorteilhaft ist, da eine gewisse
Zeitersparnis bewirkt wird. AuBerdem wird die Dephasierung durch den widhrend des
Anregungsimpulses geschalteten Schichtauswahlgradienten erst zum Zeitpunkt des ersten
Crusher-Gradienten rephasiert, indem dessen Amplitude gegeniiber dem zweiten Crusher-
Gradienten verringert wird.

Aufgrund dieses speziellen Gradienten-Designs mufite fiir die Korrektur der h-Werte zuerst
eine Formel zur Berechnung der sequenzspezifischen Kreuzterme hergeleitet werden. Die
Beschreibung der Gradientenfolge (Abbildung A1l.1), der Maple-Programmcode (Waterloo
Maple Inc, Waterloo, Ontario, Canada) zur Berechnung der Formel fiir den wirksamen
Kreuzterm dieser Gradientenfolge sowie der resultierende Kreuzterm bk selbst (Gleichung A1.1)
befinden sich in den Anhdngen A1l und A2.

Um die relative Abweichung bei der Bestimmung der Diffusionskoeffizienten abschitzen zu
konnen, wurden analytisch berechnete Werte fiir die relative Abweichung des effektiven b-
Wertes vom angenommenen b-Wert, namlich bx/bp, in Abhdngigkeit vom eingestellten b-Wert
(d. h. bei alleiniger Berticksichtigung der Quadratterme der Diffusionsgradienten) aufgetragen
(Abbildung 5.2). Nach Gleichung (2.82) ist die relative Abweichung des berechneten vom
vorhandenen Diffusionskoeffizienten — unabhingig vom Diffusionskoeffizienten selber —
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ebenfalls gleich bx/bp. Da die Werte in Abbildung 5.2 fiir den Fall identischer Orientierung von

Diffusions- und Bildgebungsgradienten berechnet wurden, stellen sie den fiir den jeweiligen b-

Wert maximal zu erwartenden relativen Fehler des Diffusionskoeffizienten dar.

Es sind die relativen Fehler fiir insgesamt vier verschiedene Sequenz-Designs dargestellt:

e nicht sofort rephasierter Schichtauswahlgradient des Anregungsimpulses kombiniert mit
einer fiir verschiedene b-Werte identischen Dauer Jp der Diffusionsgradienten (s. Option 1 in
Tabelle 4.1); dies entspricht dem Schema bei den durchgefiihrten Phantommessungen.

e nicht sofort rephasierter Schichtauswahlgradient des Anregungsimpulses kombiniert mit
einer minimierten Dauer 6 p der Diffusionsgradienten (s. Option 2 in Tabelle 4.1); dies
entspricht dem Schema bei den Gehirnmessungen.

e sofort rephasierter Schichtauswahlgradient des Anregungsimpulses und identisches Jp.

e sofort rephasierter Schichtauswahlgradient des Anregungsimpulses und minimiertes o p.

Kurven fiir die beiden letzten Konditionen wurden ebenfalls dargestellt, obwohl keine

Messungen in dieser Form mit der vorhandenen Meflsequenz durchgefiihrt wurden. Die

Beeinflussung der beobachteten Diffusionskoeffizienten durch Kreuztermeffekte interessierte in

diesen beiden Féllen jedoch ebenfalls, da ein sofort nach dem Anregungspuls applizierter

Rephasierungsgradient prinzipiell in ein PGSE-Sequenzmodul integriert werden konnte,

wodurch eine merkliche Reduzierung der Kreuztermeffekte zu erwarten ist.

Es wurde auBerdem der Fehler des beobachteten Diffusionskoeffizienten abgeschétzt, der
gegeniiber einer Berechnung anhand von korrekt, d. h. inklusive der Kreuzterme berechneten b-
Matrizen gemacht wird, wenn die Kreuztermkorrektur nach Neeman bei Vorhandensein eines
Zweikompartmentsystems eingesetzt wird (s. Tabelle 5.1). Mit Zweikompartmentsystem wird
hier das Vorhandensein von zwei beziiglich der Diffusion unterschiedlichen Typen von
Teilvolumina innerhalb eines Voxels bezeichnet. Aufgrund der Vielzahl der Zellen und
Zellorganellen innerhalb eines Voxels sind in der Diffusionsbildgebung im engeren Sinne immer
Mehrkompartmentsysteme vorhanden, wobei viele Teilvolumina oft sehr dhnliche Diffusions-
eigenschaften besitzen und daher zu einem Kompartment zusammengefalit werden konnen. Hier
soll der Fall betrachtet werden, dal3 sich zwei Fraktionen dieser Teilvolumina (z. B. Zellen) in
thren Diffusionseigenschaften stark unterscheiden. Das ist z. B. dann der Fall, wenn sich zwei
Nervenfaserbiindel innerhalb eines Voxels kreuzen. Fiir die Simulation wurden zwei
Kompartmente mit gleich starker Anisotropie angesetzt. Die Hauptdiffusionsrichtung eines
Kompartments liegt in Richtung des Schichtauswahlgradienten — hier die z-Richtung — und die
Hauptrichtung des anderen orthogonal dazu. Die eingesetzten Werte fiir die fraktionale
Anisotropie entsprechen denen von Nervenfaserbiindeln im Gehirn. Um fiir diese Konstellation
eine Abschdtzung fiir den Fehler der Korrektur nach Neeman et al. zu erhalten, wurden
Diffusionskoeffizienten basierend auf simulierten, die Kreuzterme beriicksichtigenden Signal-
starkewerten berechnet. Die Diffusionskoeffizienten wurden sowohl nach geometrischer
Mittelung der Signalstirken unter Verwendung des nur auf den Quadrattermen der Diffusions-
gradienten beruhenden b-Wertes bp als auch aus den fiir die jeweilige Gradientenpolaritét
simulierten Signalstirkewerten unter Verwendung des effektiven b-Wertes bestimmt.
AnschlieBend wurde die relative Abweichung zwischen den beiden Ergebnissen betrachtet. Um
eine obere Abschidtzung der Abweichungen zu erhalten, wurden die Simulationen und
Berechnungen der Diffusionskoeffizienten fiir verschiedene Partialvolumenverhiltnisse beider
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Kompartmente durchgefiihrt. Hierzu wurde der Parameter a fiir den Partialvolumenanteil in
Gleichung (3.22) bei der Simulation in 20 dquidistanten Schritten zwischen 0 und 1 gewahlt.

5.2 Ergebnisse

Aus den am Wasserphantom gemessenen Signalamplituden konnte fiir alle sechs eingestellten b-
Werte, insbesondere auch fiir den kleinsten Wert b = 160 s/mmz, der Diffusionskoeffizient sicher
bestimmt werden. Eine stabile Bestimmung des Diffusionskoeffizienten ist im Fall von Wasser
auch anhand von kleinen b-Werten mdglich, da bereits eine geringe Diffusionswichtung zu
einem signifikanten Signalverlust fithrt. Der mittlere beobachtete Diffusionskoeffizient betrug
bei 20°C Raumtemperatur Dw,sser = 2,12-10"3 mm?%/s. Er stimmt gut mit dem fiir 25°C
angegebenen Literaturwert [Bruker Almanac 1991] Dwasser = 2,29-10'3 mm?/s iiberein (die
Diffusion nimmt mit der Temperatur zu).

Die Diffusionskoeffizienten, die sich bei Anwendung eines Diffusionsgradienten in +x-, —x-,
+y- oder —y-Richtung ergeben, unterscheiden sich nicht wesentlich, was nach der Argumentation
in Abschnitt 2.5.3 fiir isotrope Diffusion auch zu erwarten ist. Hingegen zeigen die fiir
Diffusionsgradienten in +z- und —z-Richtung aus den MeBdaten berechneten Diffusions-
koeffizienten mit abnehmendem b-Wert zunehmende Abweichungen von dem fiir die anderen
Gradientenrichtungen bestimmten Diffusionskoeffizienten (s. Abbildung 5.1a). Bei Applikation
des Diffusionsgradienten in +z-Richtung ist eine Uberschiitzung des Diffusionskoeffizienten zu
beobachten, fiir einen Diffusionsgradienten in —z-Richtung eine Unterschitzung. Dieses Ver-
halten ist nach Gleichung (2.104) ebenfalls zu erwarten, vorausgesetzt daBl sdmtliche
Bildgebungsgradienten wiahrend der PGSE-Priaparierung in +z-Richtung geschaltet werden, was
in der benutzten Sequenz der Fall ist. Dann ist nimlich im Fall des in +z-Richtung geschalteten
Diffusionsgradienten der effektive b-Wert groBer als der angenommene, nur auf den
Quadrattermen der Diffusionsgradienten beruhende b-Wert (bp). Die resultierende grofere
Signalabschwéchung in den Messungen wird bei der Berechnung der Diffusionskoeffizienten
nach Gleichung (2.82) einer stdrkeren Diffusion zugerechnet. Fiir den Diffusionsgradienten in —
z-Richtung gilt das Gegenteil.

Die Kreuztermkorrektur nach Neeman, also die pixelweise Berechnung der geometrischen
Mittelwerte von den mit Diffusionsgradienten in +z-Richtung und in —z-Richtung gemessenen
Bildern, ergibt fiir alle »-Werte nahezu gleich groBBe Diffusionskoeffizienten (s. Abbildung 5.1b).
Die verschiedenen Messungen mit dem b-Wert 1000 s/mm” wurden zuerst durchgefiihrt, gefolgt
von den Messungen mit » = 160 s/mm” und den weiteren b-Werten in aufsteigender Reihenfolge.
Alle Messungen wurden ohne Pausen aufeinander folgend ausgefiihrt. Es scheint eine leichte
Drift des Gradientensystems iiber den gesamten MefBzeitraum vorhanden zu sein, was sich darin
duBert, dal die detektierten Diffusionskoeffizienten in der zeitlichen Reihenfolge der zugrunde-
liegenden Messungen einen leichten Anstieg zeigen. Eine solche Drift bietet jedoch keine
Erkldrung fiir den negativen Offset der mit Diffusionsgradienten in +z- und in —z-Richtung
bestimmten Diffusionskoeffizienten, da die zugrundeliegenden Messungen jeweils nach den
Messungen mit den anderen Gradientenrichtungen bei gleichem h-Wert durchgefiihrt wurden.
Uber den Grund fiir die Abweichungen der Werte fiir +z- und —z-Diffusionsgradienten 148t sich
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Abbildung 5.1: Darstellung der Diffusionskoeffizienten, welche die Berechnungen anhand der gemessenen Signal-
stirkewerte unter Vernachldssigung der Kreuzterme aus unterschiedlichen diffusionsgewichteten Messungen fiir das
Wasserphantom (a) und fiir das Silikondlphantom (C) ergeben. Die Diffusionskoeffizienten, die sich nach der
Signalstirkekorrektur nach M. Neeman et al. ergeben, sind ebenso dargestellt (b und d) wie die Diffusions-

koeffizienten, die sich mit den korrekten, die Kreuzterme beriicksichtigenden b-Werten ergeben (ebenfalls b und d).

hier nur spekulieren. Unter der Voraussetzung vollkommener Isotropie der Diffusion konnen die
Abweichungen im Grunde nur durch eine unterschiedliche Stirke der Diffusionswichtung bei
Verwendung der z-Gradientenspule gegeniiber den anderen Gradientenspulen verursacht sein.
Die Gradientenamplitude wird fiir alle Gradientenspulen jedoch regelmiflig im Rahmen der
Geritewartung nachjustiert, so da3 eine Abweichung der Amplitude des z-Gradienten von den
anderen Gradienten um 1,2% (was der festgestellten Abweichung des b-Wertes um 2,5%
entspricht) als nicht sehr wahrscheinlich gelten kann. Da jedoch der effektive h-Wert nicht nur
von der Gradientenamplitude sondern auch von deren genauem Zeitverlauf abhingt, wire es
denkbar, da sich vorhandene Abweichungen von der angenommenen trapezformigen
Gradientenform merklich auf den h-Wert auswirken. Solche Abweichungen der Gradientenform
konnten — abhéngig von den jeweiligen preemphasis-Einstellungen — unterschiedlich fiir die
verschiedenen Gradientenspulen sein und insbesondere fiir die z-Spule aufgrund deren
Geometrie von den anderen Gradientenspulen abweichen.

Ebenso wie fiir das Wasserphantom wurden auch fiir das Silikondlphantom die
Diffusionskoeffizienten anhand der verschiedenen Datensitze mit unterschiedlichen h-Werten
und unterschiedlichen Richtungen der Diffusionsgradienten berechnet (s. Abbildung 5.1¢). Da
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das Silikondl eine sehr geringe Diffusion aufweist, ist der signalmindernde Effekt der Diffusion
fiir den b-Wert 160 s/mm” so gering, daf der Diffusionskoeffizient nicht mehr sicher festgestellt
werden kann. Der fiir die anderen b-Werte iiber alle Gradientenrichtungen gemittelte
Diffusionskoeffizient des Silikon6ls ergab einen Wert von Dysijikonsi = 0,072-10'3 mm?/s bei 20°C
und betrdgt damit nur ca. ein Dreifligstel des Diffusionskoeffizienten von Wasser. Fiir die
Messungen am Silikondlphantom ergab die Kreuztermkorrektur nach Neeman keine sichtbare
Verbesserung (s. Abbildung 5.1d). Fiir die unterschiedlichen Richtungen der Diffusions-
gradienten sind beim Silikondlphantom wesentlich grofere relative Abweichungen der
berechneten Diffusionskoeffizienten zu beobachten als beim Wasserphantom, wobei wieder die
Messungen mit Diffusionsgradienten in z-Richtung wie schon beim Wasserphantom die
geringsten Diffusionskoeffizienten ergeben. Aufgrund der wesentlich geringeren Sicherheit, mit
der fiir das Silikondlphantom die Diffusionskoeffizienten zu bestimmen sind, sind die
Messungen am Wasserphantom besser als jene am Silikondlphantom geeignet, das Funktionieren
der Kreuztermkorrektur und die Gro3e der Effekte zu dokumentieren.

Als nidchstes sollte die Frage gekldart werden, ob die per Signalmittelung ausgefiihrten
Korrekturen tatséchlich in vollem Umfang den Kreuztermen zuzurechnen sind. Zu diesem
Zweck wurden — ausgehend von denselben Mefwerten — die Diffusionskoeffizienten erneut
berechnet, diesmal jedoch anhand der effektiven h-Werte, d. h. unter Beriicksichtigung der
Kreuzterme. Die Berechnung der Kreuzterme fiir die angewandte Sequenz findet sich in Anhang.
Die Ergebnisse dieser direkten Korrektur sind in den Abbildungen 5.1b und 5.1d dargestellt. Fiir
das Wasserphantom zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung der detektierten
Diffusionskoeffizienten mit den Werten, die sich basierend auf den nach Neeman et al.
korrigierten Signalstirken ergeben (Abbildung 5.1b). Im Fall des Silikondlphantoms bewirkt die
direkte Korrektur mittels der berechneten Kreuzterme keine verbesserte Bestimmung der
Diffusionskoeffizienten im Sinne einer Verringerung der Differenzen zwischen den fiir
Diffusionsgradienten in +z- und in —z-Richtung detektierten Werten. Jedoch ist auch keine
verschlechterte Ubereinstimmung der fiir +z- und —z-Gradientenrichtung berechneten
Diffusionskoeffizienten zu beobachten. Daher lassen sich aus den am Silikondlphantom
durchgefiihrten Messungen keine Schliisse beziiglich der Vergleichbarkeit der direkten
Kreuztermkorrektur und der Korrektur nach Neeman et al. ziehen. Von Bedeutung ist also
alleine die am Wasserphantom gemachte Beobachtung, daf3 beide Korrekturen nahezu identische
Ergebnisse liefern und damit das Verfahren nach Neeman et al. in der Praxis gut fiir eine
Korrektur der Kreuztermeffekte geeignet ist.

Dem durch Vernachlissigung der Kreuzterme bei der Berechnung des b-Wertes gemachten
relativen Fehler -bg/bp entspricht nach Gleichung (2.82) ein betragsgleicher relativer Fehler des
detektierten Diffusionskoeffizienten — jedoch mit umgekehrtem Vorzeichen. Der relative Fehler
des festgestellten Diffusionskoeffizienten ist unabhingig vom Diffusionskoeffizienten selbst und
1aBt sich daher in alleiniger Abhidngigkeit vom b-Wert darstellen. In Abbildung 5.2 sind die rela-
tiven Fehler des h-Wertes und damit auch der festgestellten Diffusionskoeffizienten fiir vier
unterschiedliche Designs des PGSE-Moduls bei Anwendung der Diffusionsgradienten in z-Rich-
tung dargestellt. Die Kurven basieren auf analytischen Berechnungen der Kreuzterme. Es ist zu
erkennen, daB sich die Kreuzterme gegeniiber der angewandten Sequenz auf ungefihr die Hélfte
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Abbildung 5.2: Darstellung des berechneten relativen Fehlers des b-Wertes, der sich ergibt, wenn die Kreuzterme
zwischen Bildgebungs- und Diffusionsgradienten vernachlédssigt werden, in Abhéngigkeit von seiner Stirke. Die
vier aufgefilhrten Kurven beziehen sich auf Unterschiede im Sequenzdesign. Der Fall der fiir die
Phantommessungen benutzten Sequenz (keine sofortige vollstindige Rephasierung der wahrend des Anregungs-RF-
Impulses durch den gleichzeitigen Schichtauswahlgradienten verursachten Dephasierung; fiir verschiedene b-Werte
konstante Dauer der Diffusionsgradienten) ist durch die schwarze, durchgezogene Linie dargestellt. Zusétzlich sind
Graphen fiir MeBBsequenzen, in denen die Echozeit minimiert wird bzw. der initiale Schichtauswahlgradient sofort

ausgeglichen wird, dargestellt.

reduzieren lieBen, wenn die wéhrend des Anregungsimpulses durch den Schichtauswahl-
gradienten bewirkte Dephasierung der Spins sofort wieder durch einen entsprechenden
Gradienten rephasiert wiirde. Der Unterschied zwischen Messungen, bei denen die Echozeit
minimiert wird (Option 2 in Tabelle 4.1), und Messungen mit fiir verschiedene b-Werte
gleichbleibendem Zeitschema (Option 1 in Tabelle 4.1) ist kleiner. Der maximale relative Fehler
des detektierten Diffusionskoeffizienten betrdgt ungefdhr 2,5% bei Messungen mit der
angewandten Sequenz und Wahl eines b-Wertes von 1000 s/mm”. Er lieBe sich durch
Vermeidung von Kreuztermen zwischen dem Schichtauswahlgradienten fiir den Anregungs-
impuls und den Diffusionsgradienten auf 1,1% reduzieren.

Obwohl der Fehler durch die Nichtberiicksichtigung der Kreuzterme als systematischer
Fehler anders zu bewerten ist als der zuféllige Fehler aufgrund des Rauschens in den Mef3daten,
sollen nun beide Fehler miteinander verglichen werden, um die Gréenordnung des Fehlers
durch die Kreuzterme besser taxieren zu konnen.

Der sich durch Fehlerfortpflanzung des Rauschens bei der Berechnung der Diffusions-
koeffizienten anhand von Gleichung (2.82) ergebende Fehler soll hierzu fiir = 1000 s/mm” und
einen fiir die weile Substanz des Gehirns typischen scheinbaren Diffusionskoeffizienten von
ADC =0,85-10”-mm?/s berechnet werden. Das Signal-Rausch-Verhiltnis auf den im Rahmen
dieser Arbeit aufgenommenen, diffusionsgewichteten Bildern hat im Bereich der weillen
Substanz einen maximalen Wert von ungefdhr 25 bei 8 Mittelungen — d. h. nach Mittelung der
Datensitze flir beide Gradientenpolarititen. Das Signal-Rausch-Verhiltnis auf den nicht-
diffusionsgewichteten Bildern betrégt bei konstantem Rauschen circa 58. Der sich durch Fehler-
fortpflanzung fiir den berechneten scheinbaren Diffusionskoeffizienten ergebende stochastische
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Fehler 1a6t sich nach dem Gauf3schen Fehlerfortpflanzungsgesetz berechnen und mit ungefédhr
6,5% beziffern. Auf den ADC-Karten lief3 sich innerhalb von Bereichen der weiflen Substanz mit
relativ homogenen Diffusionskoeffizienten das Rauschen als circa 5-6% der ADC-Werte
abschétzen.

Damit ist der durch das Rauschen verursachte zufillige Fehler der detektierten
Diffusionskoeffizienten in der weifen Substanz bei Messungen mit b = 1000 s/mm” und 8
Mittelungen gut doppelt so grol3 wie der systematische Fehler durch Nichtberiicksichtigung der
Kreuzterme. Auch wenn damit fiir einen einzelnen Diffusionskoeffizienten kein wirklich
gravierender Fehler resultiert, so ergibt sich doch fiir die gemittelten Werte {iber eine groflere
Anzahl von Diffusionskoeffizienten ein systematisch die Ergebnisse verfilschender Effekt der
Kreuzterme (s. Abbildung 5.1a). Auch bei Diffusionsmessungen mit hoher Winkelauflosung
(high angular resolved diffusion imaging) [Tuch 2003] konnen die kreuztermbedingten Fehler zu
relevanten Beeinflussungen der Ergebnisse fiihren. Je nachdem, ob die Polarititen der
angewandten Diffusionsgradienten eher alternierend oder uniform fiir benachbarte
Diffusionsrichtungen sind, wirken sich die systematischen kreuztermbedingten Fehler dhnlich
einem zusitzlichen stochastischen Fehler oder als tendenzielle Uber- oder Unterschiitzung der
Diffusionskoeffizienten in einer Raumrichtung aus.

Die Uberpriifung der Genauigkeit des Korrekturansatzes nach Neeman et al. bei
Vorhandensein eines Zweikompartmentsystems anhand von simulierten Daten ergab nur
minimale, bei der gegebenen Genauigkeit des Mefverfahrens nicht detektierbare Fehler des
Neeman-Verfahrens. Die Ergebnisse sind fiir vier verschiedene Kombinationen von scheinbarem
Diffusionskoeffizienten und fraktionalem Anisotropieindex in Tabelle 5.1 aufgefiihrt. Die
Ergebnisse dieser Simulationen zeigen, dal der Neeman-Ansatz fiir die Korrektur von
Kreuztermeffekten auch fiir Mehrkompartmentsysteme geeignet ist.

Tabelle 5.1: Simulationsergebnisse des relativen Fehlers des fiir ein Zweikompartmentsystem bestimmten
Diffusionskoeffizienten im Fall von maximalen Kreuztermen (Diffusionsgradient in Richtung der
Schichtauswahlgradienten), wenn die Neeman-Korrektur angewandt wird. In der Simulation wurden zwei
Kompartmente mit weitgehend identischen Diffusionseigenschaften (ADC und FA) aber orthogonaler Haupt-
diffusionsrichtung angenommen. Das Volumenverhédltnis beider Kompartmente ist durch den Parameter a
ausgedriickt. Er ist gleich eins, wenn nur das Kompartment mit Hauptdiffusionsrichtung in Richtung der
geschalteten Gradienten vorhandenist; a=0 bedeutet das ausschlieBliche Vorhandensein eines Kompartments mit zu

den Gradienten orthogonaler Hauptdiffusionsrichtung.

ADC [10™-mm?/s] FA a AD/D [%)]
1,0 0,707 0,8 0,019
0,833 0,862 0,85 0,026
0,5 0,707 0,7 0,005
0,417 0,862 0,7 0,006
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6 Diskussion

Die in den Kapiteln 4 und 5 dargelegten Ergebnisse zeigen, dafl die theoretisch erwartete
Symmetrie der durch Wirbelstrome der diffusionswichtenden Gradienten verursachten
Verzerrungen bei einer Umkehrung der Gradientenpolaritét tatsdchlich beobachtet wird. Sie kann
daher als Vorwissen fiir die Korrektur solcher Verzerrungen genutzt werden. Das Funktionieren
des in dieser Arbeit prisentierten Schemas zur Verzerrungskorrektur, welches auf der
beschriebenen Symmetrie der Verzerrungen beruht, konnte an mit Wasser oder Silikondl
geflillten Phantomen und am menschlichen Gehirn gezeigt werden. Ein Vergleich mit dem oft
benutzten Haselgrove-Moore-Verfahren [Haselgrove 1996] ergab fiir das neue Symmetrie-
Korrekturverfahren die deutlich héhere Prizision.

Fir die Anwendung des neuen Korrekturverfahrens sind gegeniiber einer Standard-
Pulssequenz fiir diffusionsgewichtete Bildgebung oder Diffusionstensorbildgebung nur gering-
fiigige Modifikationen notwendig. Die einzige spezifische Anforderung besteht darin, daB3 jede
Richtung der Diffusionswichtung mit beiden zu dieser Richtung gehoérenden Gradienten-
polarititen gemessen werden kann. Dazu muf3 der potentielle Anwender auf dem Magnet-
resonanztomographen die Richtungen und Amplituden der Diffusionsgradienten beeinflussen
konnen. Die Aufnahme von Datensdtzen mit zusdtzlichen Richtungen verldngert nicht die
MeBzeit, da aufgrund des sehr niedrigen SNR diffusionsgewichteter Messungen selbst bei
geringen Anspriichen an die Bildqualitit mehrere Mittelungen notwendig sind. Bei der
Aufteilung der Mittelungen auf die beiden Gradientenpolarititen sollte das SNR auf den
Teildatensdtzen moglichst gleich sein. Der grofere Speicherbedarf fiir die gesamten Bilddaten
sowie der zusétzliche Rechenaufwand fiir die Verzerrungskorrektur sind beim heutigen Stand der
Computertechnik ebenso nicht als Nachteil des neuen Verfahrens geltend zu machen.

Die Leistungsfdhigkeit der vorgestellten Verzerrungskorrektur mittels inverser
Diffusionsgradienten wurde hier zwar nur fiir eine spezielle Pulssequenz zur Diffusionswichtung
— eine reine PGSE-Spinpriparierung — bestitigt. [hre Symmetrievoraussetzung 146t jedoch jeden
beliebigen Zeitverlauf der diffusionswichtenden Gradienten zu. Es mufl nur die
Grundvoraussetzung des Verfahrens garantiert sein, ndmlich da3 die Polaritit sdmtlicher fiir die
Diffusionswichtung eingesetzten Gradienten in einer zweiten Messung umgekehrt wird. Somit
1aBt sich das beschriebene Korrekturverfahren mit jedem wirbelstromreduzierenden
Sequenzdesign (s. Abschnitt 2.5.2.1) kombinieren.

Um wirklich entgegengesetzte Diffusionsgradienten zur Anwendung zu bringen, ist zu
beachten, daB in der Pulssequenz bei der Amplitudeneinstellung der Diffusionsgradienten keine
automatische Kompensation der Kreuztermeffekte vorgenommen wird (s. Abschnitt 2.5.3). Eine
solche wiirde ndmlich einen von der Polaritit der Diffusionsgradienten abhidngigen Offset der
Gradientenamplitude erfordern und damit die grundlegende Voraussetzung fiir das
Korrekturverfahren verletzen. Die mit invertierter Gradientenpolaritit gemessenen Bilder
besitzen symmetrische Verzerrungen, unterliegen jedoch strenggenommen aufgrund der
Kreuzterme zwischen Diffusions- und Bildgebungsgradienten einer etwas unterschiedlichen
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Stirke der Diffusionswichtung. Dieser Sachverhalt konnte einen Einwand gegen den Nutzen der
neuen Methode begriinden, da scheinbar eine Korrektur der Verzerrungen mit einer
Ungenauigkeit in der Diffusionswichtung erkauft wird. Die Verrechnung der Bilder gemal
Neeman et al. [Neeman 1991] gestattet jedoch eine nachtrigliche Korrektur der Auswirkungen
dieser etwas unterschiedlichen Diffusionswichtung auf den Bildern. Dadurch wird der Einflufl
der Kreuzterme auf die Diffusionssensitivitdt der Messungen — im Unterschied zu vielen in der
Diffusionsbildgebung angewandten Protokollen — iiberhaupt erst beriicksichtigt. Theoretisch gilt
der Ansatz zur Kreuztermkorrektur fiir Multikompartmentsysteme nur ndherungsweise, die
Abweichungen sind in der Praxis jedoch vo6llig vernachléssigbar, wie die Simulation in Abschnitt
5.2 belegt.

Es steht auBer Frage, daB die Vermeidung von Wirbelstrémen Prioritdt vor einer
nachtriglichen Korrektur haben sollte. Insofern ist das von T. Reese [Reese 2003] préisentierte
MeBverfahren mit zwei refokussierenden n-Impulsen und einer fiir eine moglichst weitgehende
Ausloschung der Wirbelstrome optimierten zeitlichen Abfolge der insgesamt vier
Diffusionsgradienten ein vielversprechender Ansatz. Allerdings wird auch mit diesem Verfahren
keine perfekte Behebung der Wirbelstromartefakte erzielt, vor allem weil eine vollstindige
Annullierung der Wirbelstrome nur fiir eine einzige Abklingkonstante erreicht werden kann. R.
G. Nunes et al. [Nunes 2005] verglichen anhand von Simulationen die twice-refocused-spin-
echo-Sequenz mit der Standard-PGSE-Sequenz und fanden erwartungsgemil3 geringere
verbleibende Verzerrungen fiir die wirbelstromreduzierende Sequenz. Dennoch sollte die
Anwendung des in dieser Arbeit vorgeschlagenen Korrekturverfahrens auf Bilddaten, die mit der
twice-refocused-spin-echo-Sequenz gemessen wurden, von praktischem Nutzen sein. Insofern
sind beide Verfahren eher als sich gegenseitig ergdnzende denn als alternative Methoden zu
betrachten.

Drei Schwachpunkte des prisentierten Verfahrens gegeniiber Strategien zur grundsétzlichen
Vermeidung von Wirbelstromen sowie k-Raum-basierte Korrekturverfahren nach P. Jezzard et
al. [Jezzard 1998] und N. G. Papadakis et al. [Papadakis 2005] sollen hier Erwdhnung finden:

e Die rdumliche Linearitdt des wirbelstromverursachten Storfeldes ist lediglich eine Ndherung.
Nichtlineare Verzerrungen werden mit dem beschriebenen Ansatz nicht korrigiert. Allerdings
ist eine Erweiterung der die Verzerrungssymmetrien ausnutzenden Vorgehensweise auf
nichtlineare Transformationen denkbar. Fiir eine solche Weiterentwicklung des Verfahrens
ist die Wahl eines stabilen Algorithmus zur Analyse der Verzerrungen ohne Restriktion auf
affine Abbildungen notwendig.

e Das zeitliche Abklingverhalten der Wirbelstrome wird in dem vorgestellten Verfahren — im
Unterschied zu k-Raum-basierten Verfahren — nicht berticksichtigt. Allerdings sind fiir die
k-Raum-basierten Korrekturmethoden zeitaufwendige Referenzmessungen durchzufiihren.

e In Korrekturverfahren, die im Bildraum arbeiten, — so auch in dem hier empfohlenen
Verfahren — ist eine Interpolation der Bilddaten nicht zu vermeiden.

Gegeniiber den erwdhnten k-Raum-basierten Korrekturverfahren hat das hier vorgeschlagene

Verfahren den groflen Vorteil einer wesentlich unkomplizierteren Anwendbarkeit. Verglichen

mit anderen im Bildraum arbeitenden Korrekturverfahren hat die auf den Verzerrungs-

symmetrien basierende Korrekturmethode den auBerordentlichen Vorteil, daBl die nicht-

99



diffusionsgewichteten Bilder nicht als Referenz benétigt werden und deshalb die Registrierung
der Bilder wesentlich préziser erfolgt.
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7 Zusammenfassung

Das zentrale Thema dieser Arbeit ist die Einfiihrung eines neuartigen Verfahrens zur nachtrig-
lichen Korrektur von wirbelstrominduzierten Verzerrungsartefakten auf diffusionsgewichteten
Bildern, die mittels Echo-Planar-Bildgebung in Magnetresonanztomographen aufgenommen
werden. Die Wichtigkeit stabil arbeitender Korrekturverfahren liegt darin begriindet, dall aus
vielen unterschiedlich diffusionsgewichteten und damit auch unterschiedlich verzerrten Bildern
Parameterkarten der Diffusionsgroflen berechnet werden. Nur wenn die den Berechnungen
zugrunde liegenden Bilder deckungsgleich sind, d. h. die gleichen oder — noch besser — keine
Verzerrungen aufweisen, sind die aus ihnen pixelweise berechneten, in der klinischen Diagnostik
und Kognitionsforschnung zunehmend an Bedeutung gewinnenden Diffusionsgroen aussage-
kraftig.

Das neue Korrekturschema basiert auf der aus der Linearitit der Maxwell-Gleichungen
ableitbaren Tatsache, daf} eine Invertierung der Gradientenrichtung die Stromrichtung der
verzerrungsauslosenden Wirbelstrome umkehrt. Da nicht selbstverstindlich ist, dafl sich eine
invertierte Wirbelstromverteilung in spiegelbildlichen Bildstérungen duflert, mufite anhand der
bekannten MR-Bildgebungstheorie untersucht werden, inwieweit sich diese Symmetrie auf die
Bildverzerrungen iibertréigt.

Es bestitigte sich auch experimentell, dal sich durch diffusionswichtende Gradienten
verschiedener Polaritit bedingte Verzerrungen weitestgehend symmetrisch verhalten. Dieser
Umstand wurde zur Realisierung eines Korrekturverfahrens genutzt, welches die bis heute
hochst unzureichend geldste Problemstellung, diffusionsgewichtete Bilder mit verschieden-
artigen Kontrasten automatisch zu koregistrieren, umgeht. Dieses neu entwickelte Verfahren
wird detailliert beschrieben.

Es konnte durch Messungen an Priifkdrpern klar herausgestellt werden, da3 das vorgestellte
Verfahren Verzerrungsartefakte wirkungsvoller korrigiert als eine von Haselgrove und Moore
[Haselgrove 1996] eingefiihrte Vorgehensweise, die als Standardverfahren betrachtet werden
kann. Zudem nutzt das vorgestellte Akquisitionsschema die MeBzeit sehr effizient. Weiterhin
erlaubt eine von Neeman et al. [Neeman 1991] vorgeschlagene Verrechnung der Bilddaten,
storende Effekte durch die Wechselwirkung von Bildgebungs- und Diffusionswichtungs-
gradienten, sogenannte Kreuzterme, automatisch zu berticksichtigen.

Die sehr gute Wirkungsweise des Verfahrens zur Korrektur von diffusionsgewichteten
Aufnahmen des menschlichen Gehirn — der eigentlichen Anwendung des Verfahrens — wird
exemplarisch demonstriert. SchlieBlich wird das Korrekturschema in Bezug auf andere Ansitze,
sich der storenden Wirbelstromverzerrungen in der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung zu
entledigen, diskutiert.
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Anhang 1

Da die wihrend der PGSE-Spinpriparierung geschalteten Bildgebungsgradienten der in dieser
Arbeit verwendeten diffusionsgewichteten MeBsequenz nicht symmetrisch zum 180°-
Refokussierungsimpuls sind (s. Abbildungen A1l.1 und A1.2), lassen sich ihre Kreuzterme mit
den Diffusionsgradienten nicht anhand der Gleichungen (2.100) und (2.101) berechnen. Daher
wurde mit dem Computeralgebra-Programm Maple (Waterloo Maple Inc, Waterloo, Ontario,
Canada) gemil Gleichung (2.99) ein analytischer Ausdruck fiir die sequenzspezifischen
Kreuzterme berechnet. Der Maple-Programmcode fiir die intervallweise Losung der Integrale in
Gleichung (2.99) befindet sich in Anhang 2. Der Ausdruck fiir den Kreuzterm bei Annahme
einer fiir alle Flanken der Crusher-Gradienten identischen slew rate ¢ :

Y ’ Gy, 3 2 2 2 2
by =7 4Gy —24G.Ggt g +12G tt . — 24G. Gg + 6G .t/ G .

C

+18Glt.c.— 6GJtyg. + 3Ggticl +12Glti.+ 12G; (AL1)
+ 6Gc2§c9+ 6GC§C2tC6 +12§02A90ADC

- 6§c25DA90+ 6§020A90 _6§c25DA90)

0 :\/tczgg_ 4A9o§c+4Gc2+4Gctc Sc
Sc

mit

Die meisten Parameter sind in Abschnitt 4.1.1 definiert und besitzen die dort angegebenen
Werte. A4, =33,4ms ist der zeitliche Abstand zwischen Beginn der steigenden Flanke des
ersten Diffusionsgradienten und der steigenden Flanke des ersten Crusher-Gradienten; - = 8 us
ist die Dauer des Plateaus der Crusher-Gradienten; ts = 3,2 ms ist die Dauer des Plateaus des den
Refokussierungs-RF-Impuls begleitenden Schichtauswahlgradienten. Mit G¢ ist die Amplitude
des zweiten Crusher-Gradienten bezeichnet; die Amplitude des ersten Crusher-Gradienten ergibt
sich dann aus G¢ und Ago.

AuBlerdem wurde der Kreuzterm fiir dieselbe Sequenz — aber mit sofortiger Rephasierung
des den Anregungsimpuls begleitenden Schichtauswahlgradienten — berechnet:

2

7 Gy, 3 2 2 2 2
=—2=( 4G, -24G.Git ¢ +12G t t.c;— 24G. G, + 12G .t/ g

6§c2 s cYslcée clslcSce c Ys clcéc (A12)

+36G t.co— 6Gitss, + 3Ggtig, +12Gltsc.+ 24Gp)

bK
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Abbildung Al.1: Zeitschema des PGSE-Diffusionswichtungsmoduls der benutzten Sequenz. Die fiir die
Berechnung des Kreuzterms bendtigten Definitionen verschiedener Zeitpunkte sind markiert (T1, T2 usw.); der
Ausschnitt innerhalb des gestrichelten Rechteck ist in Abbildung A1.2 vergrofert dargestellt.
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Abbildung A1.2: VergroBerter Ausschnitt aus Abbildung A1.2.
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Anhang 2

Im folgenden ist der Maple-Programmcode fiir die Berechnung der Kreuzterme der in dieser

Arbeit angewandten diffusionsgewichteten Sequenz aufgefiihrt. Die Zeitpunkte T1 bis T19 sind

in

den Abbildungen A1.1 und A1.2 markiert.

kreuzterme.m

HHHH T

F5:

T1
g6
F6
T1
g7
F7
T1
a8
F8
T1
g9
Fo
T1

#

T2
T7
T8
T9
T1
T1
T1
T1

Zuerst werden die Diffusionsgradienten initialisiert.

Dazu werden die Zeitpunkte T1 bis T6 und T15 bis T19
definiert, die Gradientenamplituden der Diffusionsgradienten
gl bis g9 eingefuhrt und das Zeitintegral F Uber die
Gradientenamplitude intervallweise (F1 bis F9) berechnet.

:=(g, ti)->int(g, td=ti..t);

:=0;

:=0;

:=F(gl,T1);

I=tl;

:=(td-tl)*g/epsi_d;
:=subs(t=T3,F1)+F(g2,T3);
:=tl+epsi_d;
:=subs(t=T4,F2)+F(g3,T4);
:=tl+delta d;
:=(tl+delta_d+epsi_d-td)*g/epsi_d;
=subs(t=T5,F3)+F(g4,T5);
:=tl+delta_d+epsi_d;

:=0;

=subs(t=T6,F4)+F(g5,T6);
5:=tl+Delta d;
:=(td-tl1-Delta_d)*g/epsi_d;
=subs(t=T15,F5)+F(g6,T15);
6:=tl+Delta_d+epsi_d;

I=0;
:=subs(t=T16,F6)+F(g7,T16);
7:=tl+Delta_d+delta _d;
:=(tl1+Delta_d+delta_d+epsi_d-td)*g/epsi_d;
:=subs(t=T17,F7)+F(g8,T17);
8:=tl+Delta d+delta d+epsi_d;
:=0;
=subs(t=T18,F8)+F(g9,T18);
9:=2*tau;

Definition der Zeitpunkte T2 und T7 bis T11l fur die Bildgebungsgradienten
:=delta9o;

=t2;

:=t2+g_crl/slew;

:=t2+g_crl/slew+plateau_cr;

0:=t2+g_crl/slew+ plateau_cr+(g_crl-g_sl)/slew;

1:=t2+g_cril/slew+ plateau_cr+(g_crl-g_sl)/slew+delta_sl;

2:=t2+g_crl/slew+ plateau_cr+(g_crl-g_sl)/slew+delta_sl+(g_cr-g_sl)/slew;
3:=t2+g_crl/slew+2*plateau_cr+(g_crl-g_sl)/slew+delta _sl+(g_cr-g_sh)/slew;
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T1l4:=t2+g_crl/slew+2*plateau_cr+(g_crl-g_sl)/slew+delta_sl+(g_cr-g_sl)/slew
+g_cr/slew;

# Intervallweise Berechnung des Zeitintegrals G uUber die
# Gradientenamplitude der Bildgebungsgradienten
gs1:=9g90;

Gl:=F(gsl,Tl);

gs2:=0;
G2:=subs(t=T2,G1)+F(gs2,T2);
gs3:=(td-T7)*slew;
G3:=subs(t=T7,G2)+F(gs3,T7);
gs4:=g_crl;
G4:=subs(t=T8,G3)+F(gs4,T8);
gs5:=g_crl-(td-T9)*slew;
G5:=subs(t=T9,G4)+F(gs5,T9);
gs6:=g_sl;
G6:=subs(t=T10,G5)+F(gs6,T10);
gs7:=g_sl+(td-T1ll)*slew;
G7:=subs(t=T11,G6)+F(gs7,T11);
gs8:=g_cr;
G8:=subs(t=T12,G7)+F(gs8,T12);
gs9:=g_cr-(td-T13)*slew;
G9:=subs(t=T13,G8)+F(gs9,T13);
gs10:=0;
G10:=subs(t=T14,G9)+F(gsl10,T14);

# Die Funktionswerte der Zeitintegrale F und G zum Zeitpunkt tau
fF:=subs(t=tau,F5);
TG:=subs(t=tau,G6);

# Die Zeitintegrale Uber F und G von tau bis 2*tau

FINT:=int(F5,t=tau. .T15)+int(F6,t=T15. .T16)+int(F7,t=T16..T17)+int(F8,t=T17..
T18)+int(F9,t=T18..T19);
GINT:=int(G6,t=tau..T11)+int(G7,t=T11l..T12)+int(G8,t=T12..T13)+int(G9,t=T13..
T14)+int(G1l0,t=T14..T19);

# Das Kreuzterm-Integral
FGINT:=int(F1*G1,t=T1l..T2)+int(F1*G2,t=T2..T3)+int(F2*G2,t=T3..T4)+int(F3*G2,
t=T4. _T5)+int(F4*G2,t=T5. .T6)+int(F5*G2,t=T6. .T7)+int(F5*G3,t=T7..T8)+int(F5*
G4,t=T8..T9)+int(F5*G5,t=T9. .T10)+int(F5*G6,t=T10. .T11)+int(F5*G7,t=T11..T12)
+int(F5*G8,t=T12. .T13)+int(F5*G9,t=T13. .T14)+int(F5*G10,t=T14..T15)+int(F6*G1
0,t=T15..T16)+int(F7*G10,t=T16..T17)+int(F8*G10,t=T17..T18)+int(F9*G10,t=T18.
.T19);

# Ergebnis:
b _ct _tau:=simplify(gamman2*(2*FGINT-4*fG*FINT-4*FF*GINT+8*FF*fG*tau));

# zwei den Ausdruck vereinfachende Substitutionen:
b _ct:=simplify(subs(tau=t2+g_cril/slew+plateau_cr+(g_crlg_sl)/slew+delta_slI\
/2,b_ct_tau));

b ct 2:=simplify(subs(g_cril=slew/2*(-plateau_cr+sqgrt((plateau_cr”2*slew*slew\
-4*delta90*g90*slew+4*g_cr"2+4*g cr*plateau_cr*slew)/(slew*slew))),b ct));
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