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Vorwort zur 7. Auflage

Nach sechs deutschen Auflagen ist dies nun bereits die 7. Auflage des Buchs ,Wie
funktioniert MRI? Eine Einfithrung in die Physik und Funktionsweise der Mag-
netresonanztomographie® Es freut uns sehr, dass dieses Buch die Leserschaft so
nachhaltig anspricht.

Seit Einfithrung der Magnetresonanztomographie (MRT; ,,magnetic resonance ima-
ging, MRI) in die Medizin hat die Methode nichts an ihrer Dynamik und Faszination
verloren. MRI ist heute eine etablierte bildgebende Modalitit in der Medizin, deren
Potenzial noch lange nicht ausgeschopft ist. Standige Weiterentwicklungen ermdg-
lichen neue Méglichkeiten und eine noch prézisere Diagnostik. Erwdhnenswert ist
auch die Tatsache, dass MRI bei der Ausfithrung bildgesteuerter Interventionen zu-
nehmend Bedeutung zukommt. Die herausragende Rolle von MRI fiir die Medizin
wurde daneben im Jahre 2003 durch die Verleihung des Nobelpreises im Fach Me-
dizin an Paul C. Lauterbur und Peter Mansfield unterstrichen. Die Herren Lauterbur
und Mansfield schufen die Grundlagen dafiir, dass der Kernspinresonanzeftekt (,,nu-
clear magnetic resonance®, NMR), der von Felix Bloch und Edward Miles Purcell im
Jahr 1948 nahezu gleichzeitig entdeckt wurde, in ein Bild umgewandelt werden kann.

Ziel dieses Buches ist es, allen Interessierten die physikalischen Grundlagen von
MRI in einfacher und verstandlicher Weise nédher zu bringen. Dies ist kein Buch
fir MR-Spezialisten oder MR-Physiker, sondern es richtet sich an Studentinnen
und Studenten, Assistenzartinnen und -arzte, Medizinisch-technische Radiologie-
assistentinnen und -assistenten (MTRA) oder kurz an alle jenen Personen, die sich
fir die Methode interessieren oder am Anfang ihrer Ausbildung in MRI stehen und
einen einfachen Leitfaden suchen, um sich in die technischen Grundlagen dieser
Methode einzulesen.

Verglichen mit der vorangegangenen haben wir die vorliegende 7. Auflage erneut
komplett iiberarbeitet. Besonderes Augenmerk richteten wir darauf, dass die neu-
esten Tendenzen und Entwicklungen, die im klinischen MRI in der Humanmedizin
eine Rolle spielen, im Buch integriert sind.

An dieser Stelle mochte ich den Mitautoren Priv. Doz. Dr. Daniel Nanz, Dr. Jo-
hannes Frohlich und Prof. Dr. Klaas P. Priifimann fiir ihre Buchbeitrige danken.
Danken mochte ich auch all jenen Personen, die uns ein Feedback gaben oder Ver-
besserungsvorschlige fiir das Buch unterbreiteten. Alle diese Riickmeldungen sind
wichtig, um dieses Buch noch zu verbessern und die Grundlagen von MRI noch
verstdndlicher zu machen.

Abschlieflend mochte ich auch dem Springer Verlag, insbesondere Herrn Daniel
Quinones fiir die gute Zusammenarbeit danken.

Dominik Weishaupt
Zurich, im Sommer 2013



Vorbemerkung

In diesem Buch werden wiederholt die Begriffe ,,Z-Richtung“ und ,,XY-Ebene® auf-
tauchen. In allen Abbildungen verlduft das dufSere Magnetfeld BO von unten nach
oben, und wir bezeichnen diese Richtung als Z. Die beiden anderen Dimensionen
sind X und Y. Die XY-Ebene steht senkrecht auf der Z-Achse und lduft somit in
unseren Abbildungen horizontal.
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2 Kapitel 1 - Spins und das Magnetresonanz-Phanomen

Das klinische MRI (engl. ,,magnetic resonance imaging“) verwendet die Kerne von Wasserstoff-
atomen ("H) zur Bildgebung. Wasserstoffatome besitzen als Kern nur ein einziges Teilchen, ein
Proton, um welches das Elektron der Hiille kreist (@ Abb. 1.1). Das Proton ist positiv, das Elek-
tron negativ geladen; das gesamte Atom ist somit elektrisch neutral. Im Folgenden beschiftigen
wir uns nur noch mit dem Proton.

Neben seiner positiven elektrischen Ladung besitzt das Proton noch die Eigenschaft des
Spins, eine Grundeigenschaft der Elementarteilchen. Es handelt sich dabei um nichts anderes
als einen Drall (engl. ,,to spin“ = sich drehen): das Proton dreht sich also um sich selbst wie ein
Kreisel, was zwei Auswirkungen hat:

Da das Proton eine rotierende Masse m hat, besitzt es einen Drehimpuls. Das bedeutet,

dass sich das Proton wie ein Kreisel verhilt, also die rdumliche Lage der Rotationsachse

beibehalten will (@ Abb. 1.2a).

Da es gleichzeitig eine rotierende elektrische Ladung hat, besitzt es zudem ein magne-

tisches Moment B und verhilt sich wie ein kleiner Magnet, der von Magnetfeldern und

elektromagnetischen Wellen beeinflusst wird und wenn er sich bewegt in einer Emp-
fangsspule eine Spannung induziert (@ Abb. 1.2b).

Im Gegensatz zum Kreisel konnen wir allerdings in den Wasserstoffkern nicht hineinsehen, und
auch seine Eigenrotation, der Spin eben, ist von auflen nicht sichtbar. Das Proton ist fiir uns
geschlossen, gleich einer Blackbox. Die Lage der Rotationsachse am Magnetvektor B kénnen
wir jedoch erkennen. Wenn wir in Zukunft davon sprechen, wie sich so ein Spin bewegt, dann
meinen wir also nicht den (unsichtbaren) Drall des Protons, sondern immer die Bewegung
seiner ,sichtbaren magnetischen Achse B. Diese Bewegung konnen wir auflerdem ,,sehen’, weil
sie in einer Empfangsspule ein Signal erzeugt, wie dies auch der Magnet in einem elektrischen
Generator (z. B. Fahrraddynamo) tut.

Es gibt noch einen weiteren, sehr wichtigen Unterschied: Wahrend ein Kreisel abgebremst
werden und schlussendlich zum Stillstand kommen kann, ist dies beim Spin nicht moglich. Er
ist immer gleich stark und kann nie beschleunigt oder abgebremst werden, eben weil er eine
Grundeigenschaft der Elementarteilchen ist. Der Spin ist einfach immer da!

Wie verhalt sich nun so ein Spin, wenn er in ein starkes Magnetfeld gebracht wird? Wir
wollen dies am analogen Beispiel des Kreisels untersuchen:

Wirkt eine duflere Kraft (in der Regel die Schwerkraft G) auf einen Kreisel und veridndert
deshalb die Lage der Rotationsachse, so macht der Kreisel eine Ausweichbewegung, die wir
als Prizessionsbewegung bezeichnen. Weil aber die Reibung (beispielsweise an der Spitze) dem
Kreisel Energie entzieht und ihn bremst, neigt sich seine Achse immer starker, bis er schliefSlich
umfillt (8 Abb. 1.3).

Daneben versucht ein dufleres Magnetfeld B, die Spins wie Kompassnadeln entlang des
Magnetfeldes auszurichten. Da die Spins auch Kreisel sind, reagieren sie ebenfalls mit einer
Prizessionsbewegung (@ Abb. 1.4). Sie erfolgt mit einer charakteristischen Frequenz, die Lar-
morfrequenz genannt wird und proportional zur Stirke des Magnetfeldes ist. Erst allméhlich
richten sich die Spins parallel zum Feld aus, indem sie, wie der Kreisel, Energie an die Umge-
bung abgeben (» Abschn. 2.1).

Die Larmorfrequenz ist sehr wichtig. Auf ihr beruht die ganze MR-Bildgebung.

© Larmorfrequenz nennen wir die Prizessionsfrequenz der Spins in einem Magnetfeld.
Sie ist exakt proportional zur Stérke des Magnetfeldes B .
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B Abb. 1.1 Schematische Darstellung des Wasser- @ Abb. 1.2 Schematische Darstellung von Dreh-
stoffatoms impuls (a) und magnetischem Moment B (b) des
Wasserstoffprotons

Die Lamorfrequenz kann berechnet werden mit der Larmorgleichung:
0)0 = yO ° BO

dabei sind:
w0: Larmorfrequenz in Megahertz [MHz]
v0: sogenanntes gyromagnetisches Verhiltnis (Konstante, die fiir jedes Element einen
typischen Wert besitzt; fiir Protonen ist y = 42,58 MHz/T)
BO: Stirke des Magnetfeldes in Tesla [T]

Fiir Protonen betrégt die Larmorfrequenz somit 63,9 MHz bei 1,5 T, im Erdmagnetfeld hinge-
gen nur etwa 1 kHz (zum Vergleich: UKW-Radiosender arbeiten mit 88-108 MHz).

Was geschieht mit den Spins, die jetzt im Magnetfeld prizessieren und sich langsam aus-
richten?

Wiahrend sich das Spinsystem beruhigt und in einen stabilen Zustand kommt, baut sich eine
Lingsmagnetisierung M, in der Z-Richtung auf, weil sich nun die Magnetvektoren der einzelnen
Spins addieren. Dies geschieht bereits im Erdmagnetfeld, allerdings ist dann die Langsmagneti-
sierung gering. Das Magnetfeld B, eines MR-Tomographen ist 60.000-mal stirker und die ent-
stehende Lingsmagnetisierung entsprechend grofler. Erst eine geniigend grofie Magnetisierung
ermoglicht es, das duflerst schwache MR-Signal iiberhaupt zu messen. Eigentlich ist es noch
ein bisschen komplizierter: Die Spins kénnen sich namlich parallel oder antiparallel ausrichten,
wobei die parallele Ausrichtung hinsichtlich der Energie minimal giinstiger ist und daher leicht
bevorzugt wird. Im stabilen Zustand findet man dann einige Spins mehr, die parallel liegen, als
solche, die umgekehrt ausgerichtet sind; nur dieser kleine Unterschied macht die messbare Lings-
magnetisierung M, aus. Da der Energieunterschied zwischen den beiden Orientierungen von
der Magnetfeldstirke abhangig ist, erhalten wir umso mehr M., je stirker unser Magnetfeld ist.

In dieses stabile Spinsystem kann nun mit einer elektromagnetischen Welle wieder Ener-
gie eingebracht werden mit einer Frequenz, die genau der Larmorfrequenz entspricht. Dieser
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B Abb. 1.3 Schematische Darstellung des Einflusses B Abb. 1.4 Schematische Darstellung des Einflusses
der Schwerkraft G auf die Rotationsachse und deren des duBeren Magnetfeldes B,
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HF-Impuls
d

B Abb. 1.5a-d Sofern kein magnetisches Feld vorhanden ist, rotieren die Spins um ihre eigene Achse in beliebi-
ger Richtung (a). In einem Magnetfeld ist ein Teil der Spins in Richtung des Hauptmagnetfeldes B, ausgerichtet,
was sich als Langsmagnetisierung M, duBert (b). Durch einen geeigneten RF(HF)-Impuls (c) kann (wie in diesem
Beispiel gezeigt) eine Auslenkung dieses Vektors um genau 90° erreicht werden, wodurch die gesamte Ldngsmag-
netisierung in die M, -Ebene umgeklappt und jetzt als Transversalmagnetisierung vorhanden ist (d)

e &
e
_Cu_
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Kapitel 1 « Spins und das Magnetresonanz-Phanomen

Zustand wird als Resonanzbedingung bezeichnet. Die nétige Energie wird in einem starken
Radiosender erzeugt und mit einer Antennenspule auf das Untersuchungsobjekt eingestrahlt.
Durch die Energiezufuhr kippen die Spins und mit ihnen die Lingsmagnetisierung immer mehr
aus der Z-Richtung heraus. Man sagt, das Spinsystem wird angeregt.

Mit einem Hochfrequenz- (HF-) alias RF(,,radiofrequency®)-Impuls der richtigen Leistung
und Dauer kann z. B. eine Auslenkung um genau 90° erreicht werden (90°-Impuls). Damit
wird die gesamte Magnetisierung M, in die XY-Ebene umgeklappt. Dort dreht sich der ma-
gnetische Summenvektor, den wir nicht mehr M, nennen, sondern M,, weil er jetzt in der
XY-Ebene liegt. Die Bewegung von M, wirkt wie ein elektrischer Generator und induziert in
der Empfangsspule eine Wechselspannung, deren Frequenz gleich der Larmorfrequenz ist: das
MR-Signal. Es wird mit empfindlichen Verstirkern und Computern fiir die Bildgebung wei-
terverarbeitet. Der gesamte Vorgang der Anregung des Spinsystems ist graphisch in @ Abb. 1.5
zusammengefasst.
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Was geschieht mit den Spins, nachdem sie, wie beschrieben, angeregt worden sind? Unmittelbar
nach der Anregung kreist die Magnetisierung in der XY-Ebene. Wir nennen sie deshalb jetzt
transversale Magnetisierung M, . Thr Kreisen erzeugt in der Empfangsspule das MR-Signal.
Zwei unabhéngige Vorgange bewirken nun, dass die transversale Magnetisierung und damit
das MR-Signal abnehmen und der stabile Ausgangszustand vor der Anregung wieder erreicht
wird: Die Spin-Gitter-Wechselwirkung und die Spin-Spin-Wechselwirkung. Beide Vorginge
werden auch als T'1- respektive T2-Relaxation bezeichnet.

2.1 T1:Longitudinale Relaxation

Mit voranschreitender Zeit klappt die Magnetisierung aus der transversalen Ebene in die Z-
Richtung entlang des dufleren Magnetfeldes B, wie dies bereits am Anfang dargestellt wurde.
Die in der XY-Ebene verbleibende transversale Magnetisierung — genau genommen die Pro-
jektion des Magnetisierungsvektors auf die XY-Ebene (8 Abb. 2.1) - nimmt langsam ab, und
entsprechend wird auch das MR-Signal immer kleiner. Dafiir baut sich langsam die Lingsma-
gnetisierung M, — die Projektion des Magnetisierungsvektors auf die Z-Achse - wieder auf:
longitudinale Relaxation.

Sie ist verbunden mit der Abgabe von Energie an die Umgebung (das ,,Gitter", weshalb sie
auch als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet wird). Die Zeitkonstante dieses Vorgangs heifit T1
und ist abhidngig von der Stirke des dufleren Magnetfelds B, sowie der inneren Bewegung der
Molekiile. Sie liegt fiir Gewebe (bei 1,5 T) in der Gréfenordnung von einer halben bis mehreren
Sekunden.

2.2 T2/T2*:Transversale Relaxation

Um die transversale Relaxation zu erkldren, muss zuerst der Begriff der ,,Phase® klar sein. Das
Wort Phase bezeichnet einen Winkel. Nehmen wir als Referenz einen Spin A, der in der XY-
Ebene prizediert, und betrachten wir einen zweiten Spin B, der gleich schnell prizediert, aber
dem ersten in der Drehbewegung 10° voraus ist, so konnen wir sagen: B hat gegeniiber A eine
Phase von +10°. Entsprechend hat ein Spin C, der dem Spin A um 30° hinterherléuft, eine Phase
von -30° (8 Abb. 2.2).

Unmittelbar nach der Anregung prizedieren ein Teil der Spins synchron, sie haben alle
eine Phase von 0°. Wir sagen dann, diese Spins sind ,,in Phase®, und nennen dieses Phdnomen
Phasenkohirenz.

Aus Griinden, die wir gleich behandeln werden, geht aber mit der Zeit diese Phasenko-
hérenz verloren, weil einige Spins etwas voraus-, andere etwas hinterherlaufen. Die einzelnen
Magnetisierungsvektoren beginnen sich gegenseitig aufzuheben, anstatt sich zu addieren. Der
resultierende Gesamtvektor, die transversale Magnetisierung, wird immer kleiner und ver-
schwindet schlussendlich, und damit verschwindet auch das MR-Signal (8 Abb. 2.3).

Die transversale Relaxation ist also der Verlust der transversalen Magnetisierung durch Au-
Ber-Phase-Geraten (Dephasierung) der Spins. Wichtig ist, dass dabei keine Energieabgabe an die
Umgebung passiert, die Spins tauschen vielmehr untereinander Energie aus. Die transversale
Relaxation besitzt zwei Komponenten:

Energieaustausch der Spins untereinander durch fluktuierende, d. h. rasch wechselnde

lokale Magnetfeldverinderungen aufgrund benachbarter Spins. Die Spins beeinflussen
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8 Abb. 2.1 Schematische Darstel-
lung der T1-Relaxation: Zuriickkip- M
pen der Transversalmagnetisierung z
in die Z-Richtung unter Abgabe von
Energie an die Umgebung
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@ Abb. 2.2 Schematische Darstellung der Phase: A
Vektor B hat gegeniiber Vektor A eine Phase von
+10°, wahrend Vektor C gegentiber Vektor A eine

Phase von -30° aufweist. Achtung: Alle Vektoren A B
drehen sich um die Z-Achse, sie sind einfach um ==
den erwdhnten Phasenwinkel gegeneinander

verschoben
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B Abb. 2.3 Schematische Darstellung von T2- und T2*-Relaxation: Verlust der Gleichphasigkeit der Spins
(Dephasierung) und damit Verschwinden des Summenvektors in der XY-Ebene ohne Abgabe von Energie an die
Umgebung

sich namlich gegenseitig: Als kleine Magnete, die sie sind, verdndern sie einander stén-
dig das Magnetfeld und machen es einmal etwas starker, dann wieder etwas schwicher.
Das bedeutet aber, dass jeder Spin einmal etwas schneller, dann wieder etwas langsamer
prizediert, weil ja seine Prizessionsfrequenz von der Magnetfeldstirke abhédngt. So
zerfallt die Phasenkohidrenz, es kommt zur Dephasierung. Das ist die reine Spin-Spin-
Wechselwirkung. Sie ist durch einen 180°-Impuls (™ Kap. 7) nicht beeinflussbar. Thre
Zeitkonstante ist T2. Sie ist mehr oder weniger unabhingig von der Starke des Magnet-
feldes B,

Zeitlich konstante, d. h. immer gleich starke Inhomogenitditen des dufSeren Magnetfeldes
B, Sie werden verursacht durch die Maschine selber sowie den Kérper der untersuchten
Person und bewirken eine zusitzliche Dephasierung, wodurch das Signal nicht mit T2,
sondern rascher mit einer Zeitkonstanten T2* zerfallt. Die Relaxationszeit T2* ist in der
Regel kiirzer als die die T2-Zeit. Der Hauptanteil der Inhomogenitéten, welche den T2*-
Effekt ausmachen, tritt an Gewebegrenzflichen (z. B. Gewebe/Luft) auf oder wird durch
lokale magnetische Felder (z. B. Eisenpartikel) induziert. Das mit T2* abklingende MR-
Signal nennt man auch ,,free induction decay* (FID). Mittels Spinechosequenzen kann der
T2*-Effekt eliminiert werden.
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© T2 beschreibt den eigentlichen Prozess des Energieaustauschs unter den Spins, wihrend
weitere Inhomogenitaten zu einem zusatzlichen Phasenzerfall fiihren, den wir mit T2*
charakterisieren.

T1- und T2-Relaxation sind voneinander vollkommen unabhéngig und laufen gleichzeitig ab!
Tatséchlich ist es aber so, dass aufgrund der T2-Relaxation das MR-Signal bereits in den ersten
100-300 ms zerfillt, lange bevor sich die Laingsmagnetisierung M, aufgrund der T1-Relaxation
wieder voll aufgebaut hat (0,5-5 s).
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Wovon hingt der Bildkontrast im MR-Bild ab, und wie kdnnen wir ihn beeinflussen? Jetzt, wo
wir iiber Anregung und Relaxation Bescheid wissen, konnen wir diese Fragen beantworten. Drei
Parameter eines Gewebes bestimmen dessen Helligkeit im MR-Bild und damit den Bildkontrast:
Die Protonendichte, also die Anzahl anregbarer Spins pro Volumeneinheit, gibt quasi
das Signalmaximum an, das ein Gewebe abgeben kann. Die Protonendichte kann betont
werden, indem man versucht, den Einfluss der beiden anderen Parameter (T1 und T2)
moglichst gering zu halten. Man spricht dann von protonengewichteten oder dichtege-
wichteten Bildern (,,proton density weighted®).
Die T1-Zeit eines Gewebes bestimmt, wie schnell sich die Spins von einer Anregung
»erholen und erneut anzuregen sind. Damit wird indirekt die Signalintensitit beeinflusst.
Der Einfluss von T1 auf den Bildkontrast kann nach Belieben variiert werden. Bilder,
deren Kontrast hauptsichlich von T1 bestimmt wird, nennt man T1-gewichtet (T1w).
Die T2-Zeit bestimmt im Wesentlichen, wie rasch das MR-Signal nach einer Anregung
abklingt. Auch der T2-Kontrast eines Bildes kann beeinflusst werden. Bilder, deren Kont-
rast vor allem von T2 bestimmt wird, heiflen entsprechend T2-gewichtet (T2w).

Protonendichte, T1 und T2 sind spezifische Merkmale, anhand derer sich verschiedene Gewebe
teilweise sehr stark unterscheiden. Je nachdem, welcher Parameter in einer MR-Messsequenz
betont wird, entstehen Bilder mit unterschiedlichem Gewebe-zu-Gewebe-Kontrast. Darin liegt
das Geheimnis des grofien diagnostischen Potenzials des MRI: Bereits ohne Kontrastmittel ist
es moglich, Gewebe aufgrund ganz spezifischer Merkmale voneinander abzugrenzen, die bei-
spielsweise in der Computertomographie (CT) praktisch nicht unterscheidbar sind.

3.1 Repetitionszeit und T1-Gewichtung

Um ein MR-Bild zu erhalten, muss eine Schicht viele Male nacheinander angeregt und gemessen
werden. Die Griinde dafiir werden spéter erldutert (™ Kap. 4).

© Die Zeit, die zwischen zwei aufeinander folgenden Anregungen derselben Schicht ver-
streicht, nennen wir Repetitionszeit.

Die Repetitionszeit (,,time repetition; TR) beeinflusst entscheidend den T1-Kontrast, denn sie
bestimmt, wie lange die Spins Zeit haben, sich von der letzten Anregung zu ,erholen® Je linger
dies dauert, desto weiter kippen die angeregten Spins in die Z-Richtung zuriick und desto mehr
Lingsmagnetisierung steht bei der nachsten Anregung zur Verfiigung. Eine stirkere Magneti-
sierung ergibt aber auch ein grofieres Signal nach der nichsten Anregung.

Wird die Repetitionszeit kurz gewahlt (<600 ms), so beeinflusst T1 wesentlich den Bild-
kontrast (B Abb. 3.1: TR A). Gewebe mit kurzem T1 relaxieren rasch und erzeugen nach einer
erneuten Anregung ein starkes Signal (erscheinen also im Bild hell). Gewebe mit langem T1
sind hingegen noch gering relaxiert und stellen nur wenig Lingsmagnetisierung zur Verfiigung.
Sie erzeugen deshalb ein schwicheres Signal als Gewebe mit kurzem T1 und erscheinen im Bild
dunkel. Ein solches Bild enthalt also einen hohen Anteil an T1-Information, es ist T1-gewichtet.

Wird die Repetitionszeit hingegen relativ lang gewahlt (>1500 ms), so haben alle Gewebe,
auch jene mit langem T1, gentigend Zeit zu relaxieren; alle geben ein dhnlich intensives Signal
ab (@ Abb. 3.1: TR B). Der T1-Einfluss auf den Bildkontrast ist also nur noch gering, die T1-
Gewichtung hat abgenommen.
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B Abb. 3.1 Schematische Darstellung von Repetitionszeit und der T1-Kontrast: Bei kurzem TR (A) weist ein Gewe-
be mit kurzem T1 bereits wieder eine starke Léngsmagnetisierung auf und gibt ein gréeres Signal ab, wahrend
ein Gewebe mit langem T1 noch ein geringes Signal erzeugt. Bei langem TR (B) haben beide Gewebe eine &hnlich
grof3e Magnetisierung aufgebaut und geben ein etwa gleich intensives Signal ab

Durch die Wahl der Repetitionszeit lasst sich also die T1-Gewichtung bestimmen.

© Kurze Repetitionszeit: starke T1-Gewichtung
Lange Repetitionszeit: geringe T1-Gewichtung

Zusammenhang Repetitionszeit und T1-Kontrast:

Gewebe mit kurzer T1 erscheinen auf T1-gewichteten Bildern hell, weil sie sich rascher erholen
und deshalb ein starkeres Signal erzeugen.

Gewebe mit langer T1 erscheinen auf T1-gewichteten Bildern dunkel, weil sie weniger rasch
relaxieren und deshalb ein schwéacheres Signal erzeugen.

3.2 Echozeit und T2-Gewichtung

m  Was ist liberhaupt ein Echo?

Im P Kap. 4 werden wir sehen, dass bei einer MR-Messung verschiedene Gradientenspulen
ein- und ausgeschaltet werden miissen, um ein Bild zu erhalten. Im Moment geniigt es zu
wissen, dass diese Gradienten Magnetfeldinhomogenitéten bewirken und deshalb die T2- und
T2*-Effekte noch verstirken: Sie bringen die angeregten Spins aufler Phase und zerstéren damit
das MR-Signal. Vor der Messung miissen diese Effekte der Dephasierung zuerst riickgingig
gemacht werden, damit die Spins wieder in Phase kommen. Wenn dies geschehen ist und das
Signal wiederhergestellt wird, sprechen wir von einem Echo. Jetzt konnen wir das MR-Signal
messen.

© Die Echozeit ist diejenige Zeitspanne, die man nach der Anregung bis zur Messung des
MR-Signals verstreichen lasst.

Die Echozeit (,,time echo“; TE) bestimmt den Einfluss von T2 auf den Bildkontrast, dabei ist
T2, wie bereits erwéhnt, viel kiirzer als T1 und liegt im Bereich von bis zu einigen Hundert
Millisekunden.
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B Abb. 3.2 Schematische Darstellung von Echozeit und der T2-Kontrast: Bei sehr kurzem TE (A) besteht praktisch
noch kein Signalabfall fiir beide Gewebe, bei langerem TE (B) treten hingegen deutliche Unterschiede auf: Ein Gewe-
be mit kurzem T2 verliert rasch an Signalintensitdt und wird dunkel, ein Gewebe mit langem T2 bleibt langer hell

Wird die Echozeit kurz gewahlt (<30 ms), so sind die Signalintensitatsunterschiede noch
klein (@ Abb. 3.2: TE A). Die T2-Relaxation hat eben erst begonnen, und die Signale sind noch
nicht stark abgeklungen. Entsprechend ist die T2-Gewichtung eines solchen Bildes gering.

Wird die Echozeit hingegen langer gewéhlt, sodass sie im Bereich der vorkommenden T2-
Zeiten liegt (>60 ms), so manifestieren sich die Unterschiede zwischen verschiedenen Geweben
deutlich (@ Abb. 3.2: TE B): Gewebe mit kurzem T2 haben zu diesem Zeitpunkt bereits stark
an Signalintensitdt verloren und erzeugen ein nur schwaches Signal, sie erscheinen also auf
dem Bild dunkel. Gewebe mit langem T2 weisen jedoch immer noch relativ viel Signal auf und
erscheinen im Bild hell. So erscheint beispielsweise Liquor auf T2-gewichteten Bildern heller
als die Hirnsubstanz, weil Liquor, wie Wasser, ein langes T2 besitzt.

Durch die Wahl der Echozeit kénnen wir also die T2-Gewichtung bestimmen.

© Kurzes TE: geringe T2-Gewichtung
Langes TE: starke T2-Gewichtung

Zusammenhang zwischen T2 eines Gewebes und dessen Darstellung im T2-
gewichteten Bild:

Gewebe mit kurzem T2 erscheinen auf T2-gewichteten Bildern dunkel,

Gewebe mit langem T2 erscheinen auf T2-gewichteten Bildern hell.

Die nachfolgende tabellarische Darstellung erldutert den Zusammenhang zwischen TR, TE
und entstehendem Bildkontrast (B Tab. 3.1) und gibt einen Uberblick iiber Signalintensitit
(B Tab. 3.2) respektive Absolutwerte (8 Tab. 3.3) verschiedener Gewebe.

Typische Parameter fiir ein T1-gewichtetes Spinecho (,,spin echo®; SE) sind z. B. TR/TE,
340/13 ms. Ein T2-gewichtetes Fast-Spinecho(FSE)-MR-Bild hat beispielsweise folgende Pa-
rameter: TR/TE 3500/120 ms. Als protonengewichtete Bilder werden MR-Bilder bezeichnet,
welche Charakteristika von T1- und T2-Kontrast aufweisen. Sie sind durch langes TR und
kurzes TE gekennzeichnet; betrdgt TE ungefihr 40 ms, wird sie von gewissen Autoren auch
als intermediér gewichtet (,intermediate weighted®) bezeichnet. Protonendichte(PD)- oder in-
termedidr gewichtete Bilder haben im Allgemeinen ein hoheres Signal-zu-Rausch-Verhaltnis
(™ Kap. 5) als vergleichbare T1- und T2-gewichtete Bilder, da durch die lange Repetitionszeit
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B Tab.3.1 Zusammenhang zwischen TR, TE und Bildkontrast

Wichtung TR TE

T1 Kurz Kurz
T2 Lang Lang
Protonen (intermediar) Lang Kurz

B Tab. 3.2 Signalintensitét verschiedener Gewebe in T1- und T2-gewichteten Bildern

Gewebe Bildwichtung
T1 T2

Fett Hell Hell
Wassrige Flussigkeit Dunkel Hell
Tumor Dunkel Hell
Entziindung Dunkel Hell
Muskel Dunkel Dunkel
Bindegewebe Dunkel Dunkel
Hamatom akut Dunkel Dunkel

subakut Hell Hell
FlieBendes Blut Kein Signal wegen Kein Signal

Outflow-Effekt

Knorpel fibroser Dunkel Dunkel
hyaliner Hell Hell

Kompakta des Knochens Dunkel Dunkel

Luft Kein Signal Kein Signal

genug Zeit vorhanden ist, um die longitudinale Magnetisierung wieder aufzubauen und durch
die kurze Echozeit der Signalabfall durch Abnahme der transversalen Magnetisierung gering
gehalten werden kann.

Typische Parameter fiir eine PD-gewichtete Spinechosequenz sind z. B. TR/TE: 2000/15 ms
und fiir eine PD-gewichtete FSE-Sequenz TR/TE: 4400/40 ms. PD- oder intermediér gewichtete
Sequenzen sind besonders hilfreich zur Darstellung von Strukturen mit geringer Signalintensi-
tat (Knochen) und bindegewebige Strukturen (Ligamente und Sehnen). PD-gewichtete Bilder
werden oft fiir die hochaufl6sende Bildgebung benutzt, wobei in der Regel PD-gewichtete Bilder
sich von Spinechosequenzen starker durch bessere Bildqualitit unterscheiden als PD-gewichtete
FSE-Bilder, da letztere meist starkere Artefakte aufweisen. Klinisch sind PD- oder intermediér
gewichtete Bilder besonders niitzlich in der MR-Bildgebung von Gehirn, Wirbelsaule und mus-
kuloskelettalem System.

Die MR-Sequenzen in der klinischen Bildgebung verwenden in der Regel Echozeiten von
8-200 ms. Es gibt jedoch Gewebe, welche sich bei diesen TE-Werten dunkel darstellen, da ihre
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B Tab. 3.3 Relative Protonendichte sowie absolute T1- und T2-Werte verschiedener Gewebe (Magnetfeld-
starke: 1,5T)

Gewebe Protonendichte (%) T1 (ms) T2 (ms)
Liquor 100 >4000 >2000
Hirnsubstanz weille 70 780 90
graue 85 920 100
Meningeom 90 400 80
Metastase 85 1800 85
Fettgewebe 100 260 80

T2-Relaxationszeit noch kiirzer ist. Ein Gewebebeispiel, bei dem der T2-Signalabfall so rasch
erfolgt, dass es auf praktisch allen Sequenzen dunkel dargestellt wird, ist kortikaler Knochen.
Mittels einer speziellen Sequenztechnik, der sogenannten Ultrashort-TE-Sequenzen (UTE) ist
es moglich, auch Gewebe mit sehr kurzen T2-Zeiten signalintensiv darzustellen.

3.3 Sattigung bei kurzer Repetitionszeit

Zur Repetitionszeit wurde bereits ausgefiihrt, dass bei sehr kurzem TR die Spins nur wenig
Zeit haben, in die Z-Richtung zuriick zu kippen. Je kiirzer die Repetitionszeit ist, desto weniger
Langsmagnetisierung kann sich in dieser Zeit wieder aufbauen und desto weniger Signal steht
nach einer erneuten Anregung zur Verfiigung. Der grofite Teil der Magnetisierung hat gar keine
Zeit mehr, in die Z-Richtung zuriickzukehren und verbleibt in der XY-Ebene. Wird der Vorgang
der Anregung mehrere Male hintereinander wiederholt, so erhdlt man immer weniger Signal.
Man spricht dann von Sdttigung (8 Abb. 3.3).

Sattigung spielt eine grofle Rolle bei schnellen und ultraschnellen MR-Sequenzen, bei
denen die Repetitionszeiten sehr kurz sind und das Signal entsprechend klein werden kann
(8 Abb. 3.4). Wir werden bei der Behandlung der Gradientenecho(GRE)-Sequenzen (» Ab-
schn. 7.7) noch iiber dieses Phanomen sprechen.

3.4 Pulswinkel

Um der Sittigung zu begegnen und ungeachtet der sehr kurzen Repetitionszeit ein ausreichend
intensives Signal zu erhalten, wird ein reduzierter Pulswinkel (,flip angle®) verwendet. Dies
bedeutet, dass die Spins nicht mehr um 90°, sondern z. B. nur noch um 30° ausgelenkt werden.
Damit erhalt man zwar eine geringere Magnetisierung in der XY-Ebene und damit ein weniger
intensives Signal, andererseits verbleibt so aber ein Teil der Magnetisierung in der Z-Richtung
und steht fiir die ndchste Anregung zur Verfiigung, auch wenn die Repetitionszeit sehr kurz ist.
Auf die Dauer einer ganzen Sequenz erhélt man so ein stérkeres Signal als bei einem Pulswinkel
von 90°. Je kiirzer TR, desto kleiner muss in der Regel auch der Pulswinkel gewéhlt werden, um
eine allzu starke Séttigung zu vermeiden. Derjenige Pulswinkel, welcher bei gegebenen TR
und TE das maximale Signal ergibt, wird auch als ,,Ernst angle“ (benannt nach Richard Ernst,
Nobelpreis Chemie 1991) bezeichnet.
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3. Anregung :

B Abb. 3.3 Schematische Darstellung der Sattigung: Bei kurzer Repetitionszeit baut sich eine geringere Langs-
magnetisierung M, auf, die bei der ndchsten Anregung wieder umgeklappt werden kann. Hier ist die Echozeit so
kurz, dass sich bis zur ndchsten Anregung jeweils nicht ganz die Hélfte der urspriinglichen Magnetisierung wieder
einstellen kann

M

Gleich-_}
gewicht

-— Zeit

B Abb. 3.4 Schematische Darstellung der Lingsmagnetisierung bei kurzer Repetitionszeit: Nach wiederholten An-
regungen in sehr kurzen Abstanden pendelt sich die jeweils wieder vorhandene Langsmagnetisierung M, auf tiefem
Niveau ein (Gleichgewicht). Entsprechend ergeben die einzelnen Anregungen nur noch ein sehr geringes Signal

3.5 Vorsattigung

Eine weitere Methode zur Beeinflussung des Bildkontrasts ist die Vorsdttigung (,,presaturation®;
Vorpuls). Dabei wird ein 90°- oder 180°-Impuls auf die untersuchte Schicht angewendet, bevor
die eigentliche Messung beginnt. Alle Basispulssequenzen (Spin-, Fast-Spin-, Gradienten- und
Echoplanarsequenzen) kénnen durch Vorsittigung erweitert werden. Aber wieso sollten wir
dies tun?

Schnelle Gradientenechosequenzen weisen oft einen geringen Bildkontrast auf. Durch die
kurzen Repetitionszeiten kommt es zu einer gleichméafligen Sattigung der Gewebe. In diesem
Zustand haben wir zwar wie bereits ausgefiihrt eine T1-Gewichtung, diese ist aber nicht sehr
ausgeprégt. Wiirden wir den Pulswinkel vergrolern, so erhielten wir zwar eine starkere T1-
Gewichtung, allerdings wiirde das Signal durch die starke Séttigung viel zu schwach fiir eine
verniinftige Bildqualitat.

Mit einem Vorsittigungsimpuls kann der T1-Kontrast verstirkt werden. Der Effekt ist umso
stirker, je weniger Zeit zwischen dem Impuls und dem Beginn der eigentlichen Messung ver-
streicht und ist natiirlich bei einem 180°-Puls grofler als bei einem 90°-Puls. Die Ursache,
wieso der T1-Effekt bei einem 180°-Vorsittigungspuls grofer ist als bei einem 90°-Puls, ist die
Tatsache, dass nach einem 180°-Vorsittigungspuls die gesamte Langsmagnetisierung invertiert
wird und die T1-Relaxation nicht bei 0 sondern bei -1 beginnt. Damit hat sich der Kontrast-
bereich verdoppelt. Die Starke des T1-Kontrasts kann auch durch den Abstand des 180°-In-
versionspulses zum Anregungspuls gesteuert werden (Inversionszeit; ,time of inversion“ TI).
Die Inversionszeit kann so gewéhlt werden, dass die Magnetisierung eines Gewebes bei seiner
Anregung gleich Null ist und somit das Signal des entsprechenden Gewebes verschwindet. So
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B Abb. 3.5 Schematische Darstellung des Magnetisierungstransfers

kann mit einer kurzen Inversionszeit das Fettsignal (» Abschn. 7.5) und mit einer langen Inver-
sionszeit das Liquorsignal unterdriickt werden (» Abschn. 7.6: FLAIR-Sequenz). Eine weitere
praktische Anwendung ist unter dem Begriff ,,spite Signalverstarkung® (,,late enhancement®)
in » Abschn. 11.4.3 beschrieben.

3.6 Magnetisierungstransfer

Bisher haben wir, ohne es ausdriicklich zu erwédhnen, immer frei bewegliche Protonen (d. h.
Protonen im freien Wasser) gemeint, da nur diese im MR-Bild zum Signal beitragen. Daneben
gibt es in Geweben einen in Abhingigkeit vom Gewebetyp unterschiedlichen Prozentsatz von
»nichtbeweglichen® Protonen, welche in Makromolekiilen (im Allgemeinen in Eiweiflen) ge-
bunden sind. Diese werden auch als makromolekulare Protonen bezeichnet und konnen nicht
direkt sichtbar gemacht werden. Makromolekulare Protonen haben ein breiteres Spektrum von
Larmorfrequenzen als die Protonen von freiem Wasser. Makromolekulare Protonen kénnen
deshalb auch durch RF-Impulse angeregt werden, welche eine etwas andere Larmorfrequenz
als diejenige von Wasserstoffprotonen besitzen. Wenn nun ein Gewebe, welches reich an ma-
kromolekularen Protonen ist, mit einem RF-Impuls angeregt wird, dessen Frequenzspektrum
gegeniiber der Larmorfrequenz von freien Protonen verschoben ist, so kommt es zur alleinigen
Anregung dieser makromolekularen Protonen. Dieser Prozess fithrt schlieflich zu einer Satti-
gung der Magnetisierung von makromolekularen Protonen. Die Sittigung der Magnetisierung
tibertrégt sich dann auf die in unmittelbarer Nachbarschaft liegenden freien Protonen, was zu
einem Signalabfall fithrt. Dieser Signalabfall hangt einerseits von der Makromolekiilkonzen-
tration und andererseits von der Interaktion mit freiem Wasser ab und wird als Magnetisie-
rungstransfer bezeichnet (@ Abb. 3.5). Wihrend der Abfall der Signalintensitat durch Magne-
tisierungstransfer bei soliden Geweben deutlich ist, ist der Effekt bei Fliissigkeiten (sofern ihr
Anteil an Makromolekiilen gering ist) und Fettgewebe gering.

Wie wir oben gesehen haben, sind die makromolekularen Protonen im MR unsichtbar,
bedingt durch ihre sehr kurze T1-Relaxationszeit. Die indirekten Effekte des Austausches der
Sittigung der Magnetisierung zwischen freien und gebundenen Protonen kann aber sichtbar
gemacht bzw. gemessen werden. Dies wird als Magnetisierungstransferkontrast oder ,magne-
tization transfer contrast“ (MTC) bezeichnet. Die Technik des Magnetisierungstransferkon-
trasts wird beispielsweise in der Knorpelbildgebung angewendet, um den Kontrast zwischen
Synovialfliissigkeit und Knorpel zu verbessern. Dabei nutzt man die Tatsache aus, dass Syn-
ovialfliissigkeit wenig gebundene Protonen und somit nur ein geringes Ausmaf an Magneti-
sierungstransfer aufweist, hingegen Knorpel einen hohen Anteil gebundener Protonen hat,
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was sich in hohem Ausmaf} als Magnetisierungstransfer duflert. Auch die Erkennbarkeit von
Gadolinium-anreichernden Lésionen des Zentralnervensystems konnte mit Hilfe des Magne-
tisierungstransferkontrasts verbessert werden.
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Wir haben nun das MR-Phénomen, die Relaxation und die Bedeutung von Repetitions- und
Echozeiten besprochen. Jetzt mochten wir endlich ein Bild machen! MRI ist ein tomographi-
sches Verfahren, d. h. es werden Schnittbilder durch den Kérper angefertigt. Das beginnt damit,
dass wir mit dem Anregungsimpuls nicht den ganzen Korper, sondern gezielt nur die Schicht
erfassen, die wir untersuchen wollen. Wie gelingt dies und wie erhalten wir aus dem MR-Signal
Informationen iiber dessen Herkunft innerhalb der Schicht?

4.1 Schichtwahl

Wir wollen als Beispiel eine transversale (axiale) Schicht akquirieren, also einen Querschnitt
durch den Korper. In den meisten MR-Tomographen verlduft das Magnetfeld nicht von oben
nach unten, wie dies in den bisherigen Abbildungen gezeigt wurde, sondern entlang des Korpers
der untersuchten Person. Deshalb wird diese Richtung in den nachfolgenden Abbildungen als
»Z“ bezeichnet, denn wir haben bereits festgestellt: Z ist immer die Richtung des Magnetfeldes.
Die Magnetfeldgradienten, von denen wir gleich sprechen werden, sind durch Keile dargestellt:
die Magnetfeldstérke ist dabei proportional zur Stéirke des Keils.

Sowohl die selektive Anregung einer Schicht als auch die Verschliisselung des Signalher-
kunftsorts basieren auf der Tatsache, dass die Prizessions- oder Larmorfrequenz proportional
zur Magnetfeldstirke ist. AufSerdem erinnern wir uns, dass eine Anregung nur erfolgt, wenn
die Anregungsfrequenz ungefahr der Larmorfrequenz entspricht (Resonanz). Solange das Mag-
netfeld tiber den ganzen Korper hinweg gleich stark (also homogen) ist, haben alle Spins genau
dieselbe Larmorfrequenz; mit einem Anregungsimpuls wiirde deshalb immer der ganze Korper
gleichzeitig angeregt.

Um aber eine Schicht selektiv anzuregen, muss das Magnetfeld entlang der Z-Richtung
inhomogen sein. Hierfiir verwenden wir eine zusatzliche Magnetspule, die das Magnetfeld am
Kopfende des Tomographen etwas verstarkt, am Fuflende dagegen etwas abschwicht. Anstatt
homogen zu sein, weist das Magnetfeld also jetzt einen Gradienten (Anstieg) entlang der Z-
Richtung auf, weshalb jetzt auch die Larmorfrequenz der Spins am Kopfende hoher ist als
am Fuflende. Hieraus resultiert eine flieBende Anderung der Larmorfrequenzen entlang der
Z-Richtung; jede Schicht besitzt nun eine eigene, von den anderen Schichten jeweils verschie-
dene Frequenz. So kénnen wir mit einer bestimmten Frequenz genau eine ausgewihlte Schicht
anregen; der Rest des Korpers wird nicht beeinflusst (8 Abb. 4.1).

Gradienten sind somit eigene Magnetfelder, welche das Hauptmagnetfeld tiberlagern und
durch Gradientenspulen erzeugt werden. Die Protonen in den verschiedenen Schichten sind
somit voriibergehend unterschiedlich starken Magnetfeldern ausgesetzt und weisen damit auch
unterschiedliche Prizessionsfrequenzen auf. Die Schichtdicke wird durch einen Wechsel der
Gradientenstérke des Schichtwahlgradienten gedndert: Eine geringere Gradientenstirke ergibt
dickere Schichten, wihrenddessen starke Gradienten zur Erzeugung von diinnen Schichten
gebraucht werden (8 Abb. 4.2a). Die Schichtposition wird durch eine Anderung der Frequenz-
bandbreite des RF-Impulses verandert (8 Abb. 4.2b).

Schichtdicke und -position sind nun durch den Schichtgradienten festgelegt. Es muss
nun eine Ortskodierung stattfinden. Dazu verwendet man Gradientenspulen in Y- und in
X-Richtung, um das MR-Signal weiter aufzuschliisseln. Dies ist der schwierigste Teil der
MR-Bildgebung. Haben wir erst einmal die Ortskodierung nachvollzogen, konnen auch die
verschiedenen Artefakte, mit denen man es in der Praxis zu tun hat, leicht verstanden wer-
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B Abb. 4.1 Schematische Darstellung der Schichtwahl durch
den Z-Gradienten: Mit einer definierten Frequenz wird genau
eine bestimmte Schicht (schraffiert) angeregt, die angrenzenden
Schichten besitzen andere Resonanzfrequenzen und werden
nicht beeinflusst

den. Wir wollen die beiden Schritte, aus denen die Ortskodierung besteht, in der richtigen
Reihenfolge anschauen, namlich zuerst die schwierigere Phasenkodierung und dann die ein-
fachere Frequenzkodierung.

4.1.1 Phasenkodierung

Zur Phasenkodierung wird nach der Anregung ein Gradient in Y-Richtung (von oben nach
unten) eingeschaltet (Phasengradient). Er bewirkt, dass oben im Tomographen die Larmor-
frequenz etwas hoher ist als unten. Da die Spins bereits angeregt sind und in der XY-Ebene
prazedieren, kreisen jetzt die oberen etwas schneller und laufen den unteren, die langsamer
kreisen, davon. Es entsteht so eine Phasenverschiebung der Spins gegeneinander (B Abb. 4.3). Sie
ist einerseits abhidngig von Dauer und Stirke des Phasengradienten, andererseits vom Ort jedes
einzelnen Spins: Je weiter oben ein Spin liegt, desto grofier sein Phasenvorsprung. Schaltet man
den Gradienten nach einer gewissen Zeit wieder ab, so prizedieren alle Spins wieder genauso
schnell wie vor der Anregung, der Phasenvorsprung, den die oberen vor den unteren bekom-
men haben, aber bleibt. So kann jede Zeile innerhalb der Schicht durch ihre Phase identifiziert
werden. Die Spins sind jetzt entlang der Y-Richtung in ihrer Phase aufgeteilt.

4.1.2 Frequenzkodierung

Nun bleibt noch die Aufschliisselung in der zweiten, der X-Richtung. Diese erreicht man durch
Frequenzkodierung — in unserem Beispiel mit dem X-Gradienten (Frequenzgradient). Er be-
wirkt, dass das Magnetfeld von rechts nach links zunimmt; die Larmorfrequenzen verhalten
sich natiirlich genau gleich: links prézedieren die Spins jetzt schneller als rechts. Wird nun
das MR-Signal gemessen, so empfangt man nicht eine einzige Frequenz, sondern ein ganzes
Frequenzspektrum (8 Abb. 4.4). Dabei kommen die hohen Frequenzen vom linken, die tiefen
vom rechten Rand der Schicht. Jede Spalte kann nun durch ihre Frequenz identifiziert werden.
Durch Frequenz und Phase ist jedes Volumenelement (Voxel) eindeutig charakterisiert.

Das so gemessene Signal enthalt also zwei Informationen:

Uber die Frequenz erhilt man weitere Angaben iiber die Herkunft des Signals aus der X-

Richtung. Diese Information erhalten wir sofort, wenn wir das Signal, das ja die Summe

aller vorkommenden Frequenzen ist, einer Fourier-Transformation (auch Frequenzana-
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B Abb. 4.2 a Schematische Darstellung des Einflusses von starken respektive schwachen Gradienten auf die
Schichtdicke: Bei identischer Frequenzbandbreite des RF-Impulses ergibt sich mit einem stérkeren Schichtgradi-
enten eine dlnnere Schichtdicke. Umgekehrt ergibt ein schwacherer Gradient eine dickere Schicht. b Beeinflus-
sung der Schichtposition durch die Frequenzwahl des RF-Pulses
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B Abb. 4.3 Schematische Darstellung der Phasenkodierung durch den Y-Gradienten: Jede horizontale (hier
beispielsweise die weile) Zeile erhélt einen bestimmten, sie eindeutig identifizierenden Phasenvorsprung
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B Abb. 4.4a-b Frequenzkodierung durch den X-Gradienten: Ohne den Gradienten (a) empfangen wir nur eine
einzige Frequenz (Larmorfrequenz w,). Mit eingeschaltetem Gradienten (b) wird ein Frequenzspektrum empfan-
gen, wobei jede Spalte (weil3) durch ihre Frequenz identifiziert werden kann

lyse genannt) entlang der Frequenzrichtung unterziehen. Diese mathematische Opera-
tion ist namlich in der Lage, aus einem Signal alle darin vorkommenden Frequenzen zu
bestimmen.

Zum anderen gibt die Phasenaufteilung innerhalb jeder einzelnen Frequenz die Herkunft
des entsprechenden Signalanteils in der Y-Richtung an.

Wie aber bekommt man diese zweite Information? Was wir sehen konnen, ist ja nur die Summe
aller Spins, die dieselbe Frequenz, aber unterschiedliche Phasen besitzen. Die Phasen der ein-
zelnen Spins konnen wir jedoch aus einer einzigen Messung nicht erkennen. Man kann sich das
wie eine mathematische Gleichung mit vielen (beispielsweise 256) Unbekannten vorstellen, von
der wir lediglich das Ergebnis kennen, nicht aber die einzelnen Unbekannten.

Will man die Unbekannten ausrechnen, so miissen gleich viele verschiedene Gleichungen
zur Auflésung der Unbekannten zur Verfiigung stehen. Die Messsequenz muss deshalb viele
Male wiederholt werden, und jedes Mal wird eine andere Phasenkodierung angewandt, z. B. von
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Messung zu Messung eine etwas stirkere Phasenkodierung. So erhalten wir viele Messungen,
jede mit einer anderen Phasenkodierung und jede mit einem anderen Ergebnis. Aus den Zusam-
menhingen zwischen den verschiedenen Stiarken des Phasengradienten und den gemessenen
Signalen kann dann die Phasenaufteilung mit einer zweiten Fourier-Transformation, diesmal
entlang der Phasenrichtung, berechnet werden. So haben wir schlussendlich eine zweidimen-
sionale Fourier-Transformation durchgefithrt, was abgekiirzt auch als 2D-FT bezeichnet wird.
Fiir diese komplizierte Berechnung - mithin vergleichbar mit der Losung eines Gleichungssys-
tems mit 256 Gleichungen und 256 Unbekannten - besitzt der MR-Tomograph einen eigenen
Rechner, einen so genannten Array-Prozessor. Ist das Gleichungssystem gelost, erhalten wir
endlich die Y-Information.

Zwischen den vielen wiederholten Messungen (Repetitionen) lasst man jedes Mal eine be-
stimmte Zeitspanne, die schon dargestellte Repetitionszeit, verstreichen. Wie viele Phasenko-
dierungen aufgenommen werden sollen, ist lediglich eine Frage der gewiinschten Bildqualitat.
So enthalten natiirlich 256 fein abgestufte Phasenkodierungen mehr Information und ergeben
folglich ein besseres (schirferes) Bild als 128 grober abgestufte; dafiir ist bei ersterer die Auf-
nahmezeit auch langer.

42 Dreidimensionale Ortskodierung

Manchmal ist es vorteilhaft, ein komplettes Volumen auf einmal zu untersuchen, anstatt nur
eine definierte Zahl einzelner Schichten zu messen. Die Griinde dafiir kénnen sein:
Man will die gemessenen Daten im Anschluss mit einem Computer weiterverarbeiten,
beispielsweise um elektronische Rekonstruktionen in verschiedenen Richtungen anzuferti-
gen.
Man will diinne Schichten aufnehmen, ohne dass dabei das MR-Signal im Rauschen
untergeht. Das Signal wird namlich umso schwicher, je diinner die angeregte Schicht ist,
weil ja entsprechend weniger Spins angeregt werden. Kann man aber ein vollstandiges
Volumen anregen, aus dem man anschlieend die einzelnen Schichten berechnet, profi-
tiert man vom starken Signal, das ein ganzes Volumen erzeugt.

Regen wir ein ganzes Volumen anstelle nur einer einzigen Schicht an, miissen wir einen Weg
finden, auch noch die Ortsinformation uiber die dritte Richtung (Z) zu erhalten. (Bei der Anre-
gung einer einzelnen Schicht stellt sich dieses Problem natiirlich nicht, weil wir bereits mit der
Schichtwahl definiert haben, woher aus der Z-Richtung die Signale kommen).

Die Ortsinformation tiber die Z-Richtung erhalten wir mit einer weiteren Phasenkodierung,
diesmal mit dem Z-Gradienten. Genau wie beim Y-Gradienten bestimmt auch hier die Anzahl
der Wiederholungen mit jeweils unterschiedlichem Z-Phasengradienten, wie fein die Informa-
tion in der Z-Richtung aufgeldst wird. Die Auflésung in Z-Richtung entspricht der Schichtdicke.
Der Rekonstruktionsrechner hat jetzt noch mehr zu tun: Neben der Fourier-Transformation in
X- und in Y-Richtung muss er jetzt auch noch eine in Z-Richtung durchfiihren, insgesamt also
eine dreidimensionale Fourier-Transformation (3D-FT). Das Ergebnis ist ein dreidimensionaler
Datensatz aus einem liickenlosen Volumen, aus dem mit geeigneter Software beliebige Rekon-
struktionen, Projektionen etc. errechnet werden koénnen. Diese Verfahren sind sehr niitzlich
fiir die MR-Angiographie sowie fiir die Darstellung von Korperabschnitten, bei denen 3D-
Sequenzen verwendet werden.
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4.3 . K-Raum
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Der Hauptnachteil dieser Methode ist die deutlich lingere Akquisitionszeit, da die gesamte
XY-Ortskodierung fiir jeden Z-Phasengradienten wiederholt werden muss (wir haben es ja
mittlerweile mit einem dreidimensionalen Gleichungssystem zu tun!).

43 K-Raum

Die gemessenen Daten liegen zunachst in einem mathematischen Datenraum, dem so genann-
ten K-Raum, vor. Im K-Raum ist die horizontale Richtung (K ) die Frequenz-, die vertikale (Ky)
die Phasenrichtung (8 Abb. 4.5). Der K-Raum ist somit eine graphische Matrix von digitalisier-
ten MR-Daten, welche das MR-Bild reprasentieren, bevor die Fourier-Transformation durchge-
fithrt wird. Jede Zeile im K-Raum entspricht einer Messung, und fiir jeden der verschiedenen
Phasengradienten wird eine eigene Zeile aufgenommen. Die Zeile auf der Hohe 0 ist diejenige
Messung, die man ohne Phasengradienten erhielte.

Ein Schnittbild entsteht aus diesen Daten erst, wenn der Datenraum gefiillt ist und die 2D-
FT darauf angewendet wird. Das bedeutet aber, dass eine Zeile im K-Raum nicht einer Zeile im
fertigen Schnittbild entspricht! Vielmehr ist es so, dass das Zentrum des K-Raums hauptséachlich
die Kontrastinformation, die Peripherie (dufleren Linien) vor allem die Rauminformation enthalt.
Bei den schnellen Sequenzen (» Kap. 8) werden wir Moglichkeiten kennenlernen, mehr als eine
K-Linie mit einer Anregung aufzunehmen und so die Akquisitionszeit zu verringern.
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Bis jetzt haben wir uns mit der Entstehung des MR-Signals und wie dieses Signal zu einem Bild
verarbeitet werden kann, beschiftigt. Dabei haben wir aber aufler Acht gelassen, dass das MR-
Signal durch das so genannte ,,Bildrauschen® gestort werden kann. Folgende Faktoren tragen
zum Bildrauschen bei:
technische Einschrankungen des MR-Systems, wie Inhomogenitit des Magnetfeldes,
»thermisches Rauschen® in HF-Spulen, Nichtlinearitit von Signalverstarker,
systemimmanente Vorginge bei der Bildverarbeitung,
patientenspezifische Faktoren, wie Korper- oder Atembewegungen.

Die Wechselwirkung zwischen dem MR-Signal und der Stirke des Rauschens wird als Signal-
zu-Rausch-Verhiltnis (,,signal-to-noise ratio; SNR) ausgedriickt. Mathematisch besteht das
SNR aus dem Quotienten zwischen der Signalintensitat einer interessierenden Fliche (,,region
of interest“; ROI) dividiert durch die Standardabweichung der Signalintensitit einer Flache
auflerhalb des abgebildeten Korperteils oder Gegenstands (von wo kein Gewebesignal ausge-
sandt wird).

Ziel der MR-Bildgebung ist es, ein hohes SNR zu erzielen. Allerdings muss dabei bertick-
sichtigt werden, dass das SNR von folgenden Parametern bestimmt wird:

Schichtdicke und Bandbreite

Sichtfeld (,.field of view"; FOV)

(Bild-)Matrixgrofle

Anzahl der Messungen

Aufnahmeparameter (Repetitionszeit, Echozeit, Pulswinkel)

Magnetfeldstarke

Wahl der Sende- und Empfangsspule (RE-Spule)

Bevor wir den Effekt jedes einzelnen Parameters auf das SNR (8 Tab. 5.1) besprechen, sind
einige Begriffsbestimmungen notig.

5.1 Pixel, Voxel, Matrix

MR-Bilder liegen digital vor und bestehen aus einer Matrix von Pixeln. Eine Matrix ist ein
zweidimensionales Raster, welches aus Reihen und Spalten besteht. Jedes Quadrat des Rasters
ist ein Pixel. Jedem Pixel ist eine Nummer zugeordnet, welche einer definierten Signalintensitét
entspricht. Da die MR-Bildgebung ein Schnittbildverfahren ist, enthalt jedes Pixel Information
tiber ein Volumen (Voxel; @ Abb. 5.1). Die rdumliche Auflésung eines MR-Bildes (@ Tab. 5.2)
wird somit durch die Grof3e seiner Volumenelemente bestimmt.

© Die Voxeldimensionen kénnen durch das FOV, die MatrixgréRe und die Schichtdicke be-

rechnet werden. Allgemein gilt: je kleiner die VoxelgréB3e ist, umso besser ist die Auflosung
des MR-Bildes.

5.2 Schichtdicke und Bandbreite

Fiir eine optimale Bildauflosung sind moglichst diinne Schichten mit dennoch hohem SNR
wiinschenswert. Diinne Schichten gehen allerdings mit einem proportional verminderten SNR
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B Tab.5.1 Effekte verschiedener Bild- und Sequenzparameter auf das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis
Parameter SNR-Effekt

GroBere Schichtdicke

VergréBerung des FOV

Verkleinerung des FOV in Phasenrichtung (rectangular FOV)
TR-Verlangerung

TE-Verlangerung

Erhohung der MatrixgroBe in Frequenzrichtung
Erhohung der MatrixgroBe in Phasenrichtung
Erhéhung der Anzahl der Signalmessungen
Erh6hung der Magnetfeldstarke

Erhéhung der Bandbreite

Einsatz lokaler Spulen

Partial-Fourier-Technik

Fractional-Echotechnik

D e S e N T e TR = S

Parallele Bildgebung

FOV ,field of view", Sichtfeld; SNR ,signal-to-noise ratio”, Signal-zu-Rausch-Verhaltnis; TE ,time echo’,
Echozeit; TR ,time repetition”, Repetitionszeit

einher, da sie mit stirkerem Bildrauschen verbunden sind. Umgekehrt sind dicke Schichten zur
Erhohung des SNR ihrerseits mit anderen Problemen assoziiert; sie sind beispielsweise anfilliger
fiir Partialvolumenartefakte.

Der SNR-Verlust in ditnnen Schichten kann durch eine hohere Anzahl der Messungen oder
eine lingere Repetitionszeit vermindert werden, allerdings auf Kosten der Akquisitionszeit
(Scanzeit), was wiederum kritisch fiir die Rentabilitit des MR-Systems ist.

Die Bandbreite ist das Spektrum der Spinfrequenzen, welches ein MR-System bei der Fre-
quenzkodierung erfasst. Bei gewissen MR-Systemen wird die Bandbreite automatisch festge-
legt, bei anderen MR-Systemen wiederum kann die Bandbreite vom Bediener selbst festgelegt
werden. Eine hohe Bandbreite ermdglicht eine raschere Datenakquisition und geht mit einer
geringeren Anfilligkeit fiir Chemical-Shift- Artefakte (»™ Abschn. 15.3) einher. Umgekehrt ver-
mindern jedoch hohe Bandbreiten das SNR, da vermehrt auch Rauschen gesammelt wird. Eine
Halbierung der Bandbreite bewirkt eine Verbesserung des SNR um etwa 30 %. Eine Bildgebung
mit tiefer Bandbreite ist jedoch anfillig fiir Chemical-Shift- und Bewegungsartefakte. Zudem
sind die Anzahl Schichten, welche mit niedriger Bandbreite bei definiertem TR angefertigt
werden konnen, limitiert.

Der Zwischenschichtabstand (,,interslice space®; ,Gap®) ist der Abstand zwischen zwei Schich-
ten. Er berechnet sich aus der Schichtdicke (,,slice thickness*) minus dem Schichtintervall (,,slice
interval®). An sich wire es wiinschenswert, dass zwischen den einzelnen Schichten kein Abstand
existierte, jedoch ist dies bei SE-Sequenzen nicht méglich, da deren HF-Profil nicht rechteckig
sondern sinusoidal ist (8 Abb. 5.2). Das sinusoidale HF-Profil von SE-Sequenzen fithrt dazu, dass
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8 Abb. 5.1 Ein Voxel stellt dasjenige Gewe-
bevolumen dar, das im zweidimensionalen
Bild als Pixel vorliegt

B Tab.5.2 Einfluss von Matrixdimension, Schichtdicke und FOV auf die rdumliche Auflésung

Parameter Raumliche Auflsung
Matrixverfeinerung T
Dickere Schichten U
VergréBerung des FOV U

FOV field of view"; Sichtfeld

sich zwei unmittelbar benachbarte Schichten gegenseitig beeinflussen und zu einer Abnahme des
SNR fithren kénnen (8 Abb. 5.2b). Dieses Phdanomen wird als ,,cross talk“ bezeichnet.

Somit werden bei SE-Sequenzen durch den 180°-Impuls auch benachbarte Schichten ange-
regt, was das SNR durch Saturationseffekte vermindert.

Mit der Verwendung eines Zwischenschichtabstands wird die partielle Anregung von be-
nachbarten Schichten minimiert und zwar umso stirker, je grofler der Abstand ist. Mit wach-
sendem Abstand steigt aber auch die Gefahr, dass die zwischen den Schichten liegende Bild-
information verlorengehen kann. Deshalb wird in der Praxis ein Zwischenschichtabstand von
25-50 % der Schichtdicke verwendet.

Eine andere Moglichkeit, das Problem der partiellen Saturation von Protonen benachbar-
ter Schichten zu vermindern ist die Mehrschichtaufnahme (® Abschn. 7.3). Ein Nachteil dieser
Methode ist, dass die Akquisitionszeit bei gleichbleibendem TR etwas langer wird.

Eine Ausnahme bilden Gradientenecho(GRE)-Sequenzen. Da bei GRE-Sequenzen kein
180°-Refokussierungspuls notig ist, konnen Schichten ohne Zwischenschichtabstand akquiriert
werden. Damit wird die Darstellung fortlaufender Schichten (ohne Zwischenschichtabstand)
moglich.

5.3 Field of view und Matrix

Die Beziehung zwischen ,field of view“ (FOV) und SNR ist eng. Bei gegebener Matrixgrofie
bestimmt das FOV die Pixelgrofle. Die Pixelgrife in Frequenzrichtung betragt: FOV (mm)
dividiert durch die Matrixgrof3e (Anzahl der Matrixspalten multipliziert mit der Anzahl der
Matrixzeilen) in Frequenzrichtung. Die Pixelgrofe in Phasenrichtung berechnet sich demnach:
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B Abb.5.2 a,ldealzustand” b Infolge des sinusoidalen HF-Profils der SE-Sequenzen kommt es zur Erregung

benachbarter Schichten mit konsekutivem Abfall des SNR. c Durch Einfligen eines Zwischenschichtabstands wird
der SNR-Abfall kompensiert

@ Abb. 5.3a,b FOV-Einfluss auf die

PixelgroB3e bei konstanter Matrixgro3e
(5%5):a FOV:30 cm, b FOV: 15 cm
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FOV (mm) dividiert durch Matrixgr6le (Anzahl der Matrixspalten multipliziert mit der Anzahl
der Matrixzeilen) in Phasenrichtung.

In @ Abb. 5.3 wird deutlich: dndert sich die Pixelgrofle, wenn sich das FOV édndert. Eine
Verkleinerung des FOV fithrt auch zu einer Verkleinerung der PixelgrofSe, sofern die Matrix-
grofSe konstant gehalten wird. Die Pixelgrof3e ist eng mit der raumlichen Auflésung verkniipft.
Sofern das FOV konstant gehalten wird, resultiert eine feinere Matrix (d. h. eine Matrix mit
mehr Pixeln) in einer besseren Ortsauflsung (8 Abb. 5.4, 8 Abb. 5.5).

Umgekehrt resultiert eine grobere Matrixgrofle (d. h. weniger Pixel) bei unverdndertem
FOV in einer geringeren ortlichen Aufldsung (@ Abb. 5.5).

Aus dem Gesagten konnte man folgern, dass die Matrixgrofle moglichst fein sein sollte,
d. h. moglichst viele Bildelemente umfassen sollte. Dies ist allerdings ein Trugschluss, da die
Pixelgrofie neben der raumlichen Auflosung auch das SNR definiert. Allgemein gilt: je kleiner
das Voxel, desto geringer das SNR.

Hinzu kommt die Tatsache, dass die Bildaufnahmezeit direkt proportional zur Matrixgrofie
ist, d. h. je grofler die Bildmatrix desto ldnger dauert die Bildgebung. Damit sind wir bei einem
Kernpunkt der MR-Bildgebung angelangt, welche die 6konomische Rentabilitat eines jeden MR-
Gerites bestimmt: die Bildaufnahmezeit (Akquisitionszeit). Die Bildaufnahmezeit wird durch
eine einfache Gleichung bestimmt. Diese Formel gilt es, im Hinterkopf zu behalten.

© Bildaufnahmezeit = TR « Anzahl Kodierungsschritte in Phasenrichtung « Anzahl der Mes-
sungen einer Schicht (,number of single averages”; NSA)/Lange des Echozugs (,echo train
length”; ETL)
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B Abb. 5.4a-c MatrixgroBenverringerung (a 5x5, b 4x4, c 3x3) bei konstantem FOV: groBere Pixel und geringere
Ortsauflosung

b

O Abb. 5.5a,b Effekt der MatrixgroBe auf die Ortsauflésung (FOV konstant). Gezeigt werden von links nach
rechts MatrixgroBe, Scanobjekt und diejenigen Pixel, welche in Kontakt mit dem Objekt sind: a Eine feinere Matrix
ergibt eine groBere Pixelanzahl, weshalb auch die Ortsauflésung besser wird. b Eine grobere Matrix verringert die
Pixelanzahl und verschlechtert die Ortsauflésung, Detailstrukturen sind deutlich schlechter erkennbar

Eine hohe rdumliche Auflésung in akzeptabler Zeit kann mit einem Trick erreicht werden,
indem das FOV lediglich in Phasenrichtung reduziert wird (,,Rectangular FOV®). Da die 6rt-
liche Auflésung durch die Matrixgrofie in Frequenzrichtung, die Bildaufnahmezeit durch die
Matrixgrofle in Phasenrichtung bestimmt ist, kann die Matrixgrfle in Phasenrichtung redu-
ziert werden, ohne dass die ortliche Auflosung verringert wird. Bei der Bildgebung mit einem
rectangular FOV wird nur die Hélfte der K-Linien in Phasenrichtung im K-Raum gesammelt.
Dies fithrt einerseits zu einer Halbierung der Akquisitionszeit, andererseits zu einer Halbierung
des FOV. Allerdings kann es andere Probleme geben, wie z. B. Umklappphdnomene in Phasen-
richtung (,,phase wrapping®; » Abschn. 15.2), welche jedoch durch das Anwéhlen einer Anti-
Aljasing-Option im MR-Gerit (,no phase wrap®) korrigiert werden konnen. Zusétzlich fithrt
die Verminderung des FOV in Phasenrichtung zu einem leichten Abfall des SNR. Bildgebung
mit einem rectangular FOV wird héufig zur Abbildung von Extremitaten, der Wirbelséaule sowie
in der MR-Angiographie eingesetzt.
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B Abb. 5.6 Schematische Darstellung der vollstandi- B Abb. 5.7 Schematische Darstellung der Partial-
gen K-Raum-Akquisition: Jeder Bildpunkt reprasentiert Fourier-Technik. Etwas Uiber die Halfte der K-Linien
eine K-Raum-Linie in Frequenz- und Phasenrichtung in Phasenrichtung werden nicht gesammelt (graue

Punkte). Der Rest des K-Raums wird durch rechnerische
Interpolation gefiillt

Heutige Systeme erlauben eine MR-Bildgebung mit rechteckigen Sichtfeldern und recht-
eckigen Pixeln. Dies fithrt zu einer weiteren Verminderung der Akquisitionszeit.

Eine weitere Moglichkeit die Akquisitionszeit zu verringern ohne die Voxelgrofie zu beein-
flussen, besteht in den Techniken der unvollstindigen Abtastung des K-Raums (@ Abb. 5.6, 5.7
und 5.8). Wenn nur die Halfte des K-Raumes in Phasenrichtung abgetastet wird, wird dies als
»Partial-Fourier-Technik® bezeichnet (8 Abb. 5.6). Wenn nur die Hilfte der K-Linien in Fre-
quenzrichtung gefiillt wird, wird dies als ,,fractional echo“ oder partielle Echotechnik (@ Abb. 5.7)
bezeichnet. Beide Techniken niitzen die Symmetrie des K-Raums aus, indem der K-Raum nur
gut zur Hilfte (oder etwas mehr) in Phasen- oder Frequenzrichtung gefiillt wird. Der Rest
des K-Raums wird rechnerisch interpoliert. Beide Methoden fithren zu einer Verkiirzung der
Messzeit sowie zu einer Verminderung des SNR, da nur gut die Hilfte des K-Raumes (oder
etwas mehr) geftllt wird. Partial-Fourier- und Fractional-Echotechnik sind bei den schnellen
Sequenzen von grofler Bedeutung (» Kap. 8).

Wenn wir bisher von der K-Raum-Akquisition gesprochen haben, sind wir davon ausgegan-
gen, dass der K-Raum Linie um Linie geftlllt wird (lineare oder kartesianische K-Raum-Akqui-
sition). Bei gewissen Sequenzen wird aber der K-Raum nicht mehr linear, sondern spiralformig
vom Zentrum gegen die Peripherie gefiillt (,,centric elliptic; ,CENTRA®). Dies ermoglicht bei-
spielsweise bei der MR-Angiographie, dass die fiir die Kontrastinformation wichtigen Daten
im Zentrum des K-Raums optimal aufgenommen werden.

5.4 Anzahl der Messungen

Die Anzahl der Messungen (,,number of excitations” (; NEX) oder ,,number of signal averages®
(NSA)) gibt die Anzahl an, wie oft das Signal einer bestimmten Schicht gemessen wurde. Da
die Anzahl der Messungen direkt proportional zur Aufnahmezeit ist, resultiert aus einer Ver-
dopplung der Messungen eine Verdopplung der Akquisitionszeit. Eine Erhéhung der Anzahl
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@ Abb. 5.8 Schematische Darstellung der Fractional-
Echotechnik: Etwas weniger als die Halfte des K-Raums
in Frequenzrichtung wird nicht direkt gefillt (graue
Punkte). Die ungefiillten Anteile entsprechen den nicht
gemessenen partiellen Echos. Das resultierende Bild
dhnelt in seiner Auflésung B Abb. 5.1, das SNR wird
jedoch geringer sein (weniger ,echte Daten”)

Messungen fiihrt aber auch zu einer Erhohung des SNR, da das SNR proportional zur Wurzel
der Anzahl von Messungen ist.

5.5 Bildparameter

Sequenztyp, Echozeit, Repetitionszeit und der Pulswinkel beeinflussen ebenfalls das SNR. Je
linger das TR, umso héher das SNR, allerdings geht der T1-Effekt verloren, je linger die Re-
petitionszeit wird. Umgekehrt gilt: je linger TE, umso geringer das SNR, jedoch ist bei kurzen
TE- Zeiten kein T2-Kontrast vorhanden. Deshalb kann eine Erhéhung des SNR durch eine
TE-Reduktion nur bei T1-gewichteten Sequenzen erreicht werden.

5.6 Magnetfeldstirke

Bei hoheren Magnetfeldstirken wird die longitudinale Magnetisierung grofier, da sich mehr
Protonen entlang der Hauptachse des Magnetfelds ausrichten. Damit wird auch das SNR grofier.
Der Vorteil des besseren SNR von Hochfeldsystemen (» Kap. 16) wird fiir eine Verbesserung
der Ortsauflésung oder zur Moglichkeit der (ultra-)schnellen Bildgebung genutzt.

57 Spulen

Eine wirkungsvolle Weise, das SNR ohne Vergroflerung der Voxeldimensionen oder ohne Ver-
lingerung der Bildaufnahmezeit zu erh6hen, besteht in der Wahl einer geeigneten HF-Spule
(Hochfregenzspule), welche einerseits zur Einstrahlung des die Protonen erregenden HF-Im-
pulses dient und andererseits zum Empfang des erzeugten Signals benétigt wird. Allgemein
sollten HF-Spulen so nahe wie méglich an die zu untersuchende Korperregion gebracht werden
und das zu untersuchende Organ umschlieffen. Das Signal ist umso besser, je niher sich das zu
untersuchende Gewebe an der Spule befindet. HF-Spulen konnen entweder nur auf Empfang
des Signals geschaltet sein, wobei in diesem Fall die Korperspule fir das Aussenden des HF-
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Pulses dient, oder aber sie konnen fiir Empfang und Senden benutzt werden. Grundsatzlich
unterscheidet man vier Arten von HF-Spulen.

5.7.1 Volumenspulen

Volumenspulen konnen als reine Empfangsspule oder auch als kombinierte Sende- und Emp-
fangsspule arbeiten. Volumenspulen umgeben den darzustellenden Korperteil vollstindig. Zwei
vielfach eingesetzte Geometrien von Volumenspulen sind die Sattelspule (,,saddle shaped coil)
und die ,\Vogelkdfigspule“ (,,birdcage coil®). Der Vorteil der Volumenspulen liegt in ihrer Sig-
nalhomogenitit. Zu den Volumenspulen gehort auch die Korperspule (,body coil®), welche ein
fester Bestandteil des MR-Geriits, d. h. im Magnet eingebaut ist. Weitere Beispiele fiir Volumen-
spulen sind die Kopf- und Extremitétenspulen.

5.7.2 Oberflachenspulen

Die meisten Oberflachenspulen konnen das Signal lediglich empfangen, d. h. sie sind auf das
Funktionieren der Korperspule angewiesen, welche den HF-Impuls aussendet. Es gibt aber
auch Oberflichenspulen, welche das Signal senden und empfangen kénnen. Oberflidchenspu-
len sind geeignet fiir Wirbelsdulen- und Gelenksdiagnostik oder fiir die Bildgebung kleinerer
anatomischer Strukturen.

5.7.3 Intrakavitare Spulen

Intrakavitdre Spulen sind kleine Oberflichen-Empfinger-Spulen, welche in Kérperoffnungen
eingefithrt werden, um damit eine Bildgebung in moglichst naher raumlicher Beziehung zum
interessierenden Organ zu ermdglichen. In der klinischen Routine werden intrakavitire Spulen
zur Bildgebung der Prostata und zur Darstellung des anorektalen Sphinkterapparats eingesetzt.
Intrakavitdre Spulen wurden auch zur intraluminalen Darstellung von Gefifien oder zur Dar-
stellung von Hohlorganen hergestellt.

5.7.4 Phased-Array-Spulen

Phased-Array-Spulen (Matrixspulen) werden zum Empfangen des MR-Signals benutzt und
bestehen aus mehreren einzelnen Spulen, welche in Serie oder parallel geschaltet sind. Eine
Spule mit kleinem Spulendurchmesser kann ein stirkeres Signal empfangen, da sie ndher am in-
teressierenden Bereich platziert werden kann. Daraus ergibt sich zwar ein besseres SNR kleiner
Spulen, jedoch gleichzeitig auch der Nachteil, dass deren anatomisch abzudeckender Bereich
limitiert ist. Die Losung dieses Dilemmas besteht darin, mehrere kleine Spulen zusammen zu
verwenden. Ein solches Spulenkonzept, bei dem mehrere Empfingerspulen zusammengeschal-
tet sind, wird als ,,phased array“ bezeichnet. Dabei sind jeweils die einzelnen Spulenelemente
tiberlappend angeordnet.

In einer Phased-Array-Spule wird das Signal jeder einzelnen Spule (auch Spulenelement
genannt) detektiert und zu spuleneigenen Empfingern weitergeleitet. Jedes Spulenelement hat
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B Abb. 5.9 Schematische Darstellung einer Mehrkanalspule: Phased-Array-Spule mit acht Elementen (1-8), mit
Uiberlappender Abdeckung. Jedes Spulenelement hat einen eigenen Empfangskanal

ein begrenztes Empfangsvolumen und eine variable Empfindlichkeit, welche vom Abstand der
einzelnen Spulenelemente zum untersuchten Objekt abhdngt. Die Bildrekonstruktion erfolgt
schlieflich aus den Informationen aller einzelnen Empfinger. Phased-Array-Spulen ermogli-
chen MR-Bilder mit hoher rdumlicher Auflosung sowie eine Bildgebung iiber ein grofieres FOV,
da sie sowohl das SNR als auch die Homogenitit des Signals verbessern. Phased-Array-Spulen
sind heute Standard fiir die meisten Anwendungen in der MR-Bildgebung von fast allen Kor-
perabschnitten und sind eng verkniipft mit der Mehrkanalspulentechnologie (™ Abschn. 5.8)
und der parallelen Bildgebung (» Kap. 10).

5.8 Mehrkanalspulentechnologie

Die Anforderungen an die heutige Magnetresonanztomographie umfassen den Wunsch nach:
immer groflerer anatomischer Abdeckung,
hoherer rdumlicher Aufldsung,
kiirzeren Aufnahmezeiten.

Um diesen Anforderungen zu geniigen, ist einerseits eines Verbesserung des SNR und ande-
rerseits eine Steigerung der Datenverarbeitungseffizienz nétig.

Bei den ersten klinischen MR-Systemen wurde das Signal iiber polarisierte Einzelspulen
empfangen und anschliefend tiber einen Empfangskanal an den Rechner tibertragen. Um mit
diesem Verfahren ein addquates SNR zu erzielen, mussten die Daten mit gréberen Bildmatrizes
und zahlreichen Signalmitteilungen aufgenommen werden, was mit ausgesprochen langen Auf-
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nahmezeiten einherging. Zusatzlich war das Aufnahmevolumen begrenzt, da jede Vergroflerung
der Einzelspulenelemente zu einer Verringerung des SNR fiihrt.

Die Mehrkanalspulentechnologie ist eng mit Phased-Array-Spulen verkniipft (@ Abb. 5.9).
Nehmen wir an, dass eine Phased-Array-Spule mit acht Spulenelementen unter jeweils tiberlap-
pender Abdeckung der einzelnen Elemente so konfiguriert ist, dass der gesamte interessierende
anatomische Bereich (z. B. Gehirn) eingeschlossen ist. Jedes einzelne Spulenelement nimmt
dann MR-Signale aus dem gesamten Gehirn auf, wobei aufgrund deren iiberlappenden Anord-
nung die einzelnen Spulenelemente dhnliche Bildausschnitte des umschlossenen Objekts, aber
mit unterschiedlicher Signalverteilung (Signalstarke) aufnehmen. Das stirkste Signal stammt
dabei jeweils aus dem Gehirnareal, welches sich am néchsten zum jeweiligen Spulenelement
befindet. Durch Signalgewichtung der Bilddaten, welche aus jedem einzelnen Spulenelement
kommen, wird ein kombiniertes Bild der Mehrkanalspule erzeugt. Dieses kombinierte Bild
nutzt das hohe Signal aus, das von jeder einzelnen Spule respektive jedem einzelnen Spulen-
element bereitgestellt wird.

In Zusammenhang mit MR-Spulen und Mehrkanalkanalspulentechnologie wird auch im-
mer wieder der Begriff ,Mehrkanalspule“ gebraucht, wobei tiblicherweise die Bezeichnung
noch um eine numerische Zahl (Beispiel: 8-Kanal-Spule) ergianzt wird. Mit dieser Zahl wird
die Anzahl der Empfangskanile angegeben, welche von den einzelnen Spulenelementen das
Signal erhalten.

Wenn nun jedes der acht Spulenelemente das Signal auf einen eigenen Empfangskanal iiber-
tragt, so spricht man von einer 8-Kanal-Spule. Derzeit sind Spulen mit bis zu 128 Empfangs-
kandlen auf dem Markt, wobei diese Spulen meist so gebaut sind, dass sie aus verschiedenen
Spulenelementringen bestehen.

5.9 Parallele Bildgebung

Die parallele Bildgebung resultiert mit Ausnahme einiger wenigen besonderen Situationen zu
einer Abnahme des SNR. Allerdings ist die Beziehung des SNR bei der parallelen Bildgebung
eng an die Geometrie der Spule gekniipft. Eine detaillierte Darstellung des Zusammenhangs
zwischen paralleler Bildgebung und SNR erfolgt in » Kap. 10. @ Tabelle 5.3 fasst den Einfluss
der verschiedenen Sequenzparameter auf die Akquisitionszeit des MR-Bilds zusammen.
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B Tab. 5.3 Einfluss verschiedener Sequenzparameter auf die Akquisitionszeit

Parameter Bildaufnahmezeit
GroBere Schichtdicke !
VergréBerung des FOV Kein direkter Effekt

Rectangular FOV (in Phasenrichtung)
TR-Verlangerung

TE-Verlangerung

Matrixverfeinerung in Frequenzrichtung
Partial-Fourier-Technik

Fractional-Echotechnik

S = = = > >

Erhéhung der Anzahl der Signalmessungen (NEX)

FOV field of view’, Sichtfeld; NEX ,number of excitations’, Anzahl der Signalmessungen; SNR ,signal-to-
noise ratio”, Signal-zu-Rausch-Verhaltnis; TE ,time echo”, Echozeit; TR ,time repetition”, Repetitionszeit
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Wir haben nun alle wesentlichen Komponenten eines MR-Gerits (B Abb. 6.1) bereits genannt.
Konkret werden benotigt:
einen starken Magneten zur Erzeugung des stationdren Magnetfelds B
Gradientenspulen in X-, Y- und Z-Richtung mit den zugehdrigen Verstérkern,
Hochfrequenzsender mit im Tomographen eingebauter Sendespule,
einen hochstempfindlichen Hochfrequenzempfinger, der das MR-Signal aufnimmt und
verstdrkt; durch einen automatischen Umschalter kann die Sendespule auch fiir den Emp-
fang benutzt werden,
weitere Spulen, entweder nur zum Empfang oder zum Senden und Empfangen
verschiedene Computer zur:
Steuerung von Tomograph und Gradienten (Steuercomputer),
Rekonstruktion der MR-Bilder (Rekonstruktionscomputer),
Gesamtkoordinierung (Hauptcomputer, daran angeschlossen Bedienkonsole und
Aufnahmearchivierung),
Hilfsgerite:
Steuerung des Untersuchungstischs,
EKG- und Atmungsmonitor zur entsprechenden Steuerung der Sequenzen,
Kiihlanlagen fiir den Magneten,
zweite Bearbeitungskonsole,
Filmbelichter oder PACS (,,picture archiving and communication system®).
IT-Systeme (z.B. RIS (,,Radiologie-Informations-System®))

6.1 Magnet

Er hat die Aufgabe, das Hauptmagnetfeld zu erzeugen. Dabei sind wichtig:
Magnetfeldstirke: tibliche Stirken sind 0,1-3,0 T,
Feldstabilitat: keine Fluktuationen der Feldstarke,
Feldhomogenitit: das Feld sollte iiberall gleich stark sein und darf keine ,,Locher® aufwei-
sen; Inhomogenitit iiber das gesamte untersuchte Volumen <5 ppm (0,0005 %).
Wir unterscheiden drei verschiedene Magnettypen:
Resistive Magnete sind ,normale“ Elektromagnete, durch die stindig ein grofler Strom
fliefit. Die maximale Feldstérke liegt bei etwa 0,3 T. Hauptnachteile sind die Abhéngigkeit
von einer permanenten und hochstabilen Stromzufuhr und die oft bescheidene Homoge-
nitédt. Vorteilhaft ist, dass der Magnet im Notfall sofort abgeschaltet werden kann.
Permanentmagnete erzeugen ihr Feld immer und ohne externe Energiezufuhr. Allerdings
sind sie sehr schwer, erreichen lediglich eine Magnetfeldstarke von <0,5 T und sind auf
eine konstante Temperatur angewiesen.
Supraleitende Magnete bestehen aus einer Spule aus einer Niobium-Titan(NbTi)-Legie-
rung, deren elektrischer Widerstand durch Kithlung (~4°K oder -269 °C) auf praktisch
Null gesenkt wird. Damit wird die Spule supraleitend, d. h. ein Strom, der einmal in ihr
flief3t, tut dies fiir immer. Als Kithlungsmittel fir diesen Prozess (Kryogen) wird flissiges
Helium verwendet. Der Magnet ist also, ist das Feld einmal aufgebaut, von der Stromzu-
fuhr unabhingig. Auf diese Art konnen sehr starke Magnetfelder (<18 T) erzeugt werden
und dies bei exzellenter Homogenitit. Allerdings muss regelméifig fliissiges Helium
nachgefiillt werden, da es verdunstet Auflerdem kann der Magnet im Notfall nicht ein-
fach abgeschaltet werden. Heute haben praktische alle der installierten MR-Systeme einen
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6.1 -+ Magnet

IEmpfangsspuIe
rHochfrequenzsender/
| Hochfrequenzspule

‘Gradientensystem/Gradientenspule

B Abb. 6.1 Schematische Darstellung der Komponenten eines MR-Tomographen (ohne Hilfsgerate)

supraleitenden Magneten. Als ,,Quench® bezeichnet man einen Verlust der Supraleitfi-
higkeit der Magnetspule mit konsekutivem Magnetfeldverlust. Ein ,,Quench® kann z. B.
bei kleinsten Bewegungen der Spule vorkommen, wobei die freigesetzte Reibungsenergie
das Kryogen leicht erwéirmt und die Supraleitfahigkeit durch die konsekutive Erhéhung
des elektrischen Widerstands verlorengeht. Um die Quench-Gefahr zu verringern, ist
die NbTi-Spule zur Isolation zusitzlich in Kupfer eingewickelt. Quenches sind, obschon
dramatisch, heute aber dank der modernen Technologie der Magnetkonstruktion selten.

Unabhingig vom Magnettyp ist die Feldhomogenitit von entscheidender Bedeutung. Der
»nackte Magnet besitzt oft noch nicht die gewiinschte Homogenitit. Zur Korrektur werden
entweder an sorgfiltig berechneten Stellen Metallteile in die Magnetoffnung eingebracht oder
es werden eigens eingebaute Korrekturspulen verwendet, von denen es oft mehr als 20 geben
kann! Das ,Tunen® des Magneten auf optimale Homogenitit wird als ,,shimming® bezeichnet.

Ein wichtiger Punkt ist auch die Magnetabschirmung, um die Ausdehnung seines Streufelds
zu reduzieren. Dazu wurde frither oft eine grofiere Menge Eisen in Wande und Decke des Un-
tersuchungsraums eingebaut (10-20 t!). Wegen der hohen Kosten und des grolen Aufwands
werden heute Magnete mit integrierter Abschirmung (,active shielding®) gebaut. Diese enthal-
ten eine doppelte Magnetspule, von denen die innere das Feld erzeugt, wahrend die duflere die
Riickfithrung der Magnetfeldlinien iibernimmt.
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6.2 Gradientensystem und Gradientenspulen

Das Gradientensystem besteht aus Spulen, durch welche Strome geleitet werden. Die Gradi-
entenspulen erzeugen zusitzliche Magnetfelder (Gradientenfelder), welche fiir die Schicht-
wahl und die Ortskodierung gebraucht werden (» Kap. 4). Fiir jede der drei Richtungen X,
Y und Z wird eine separate Gradientenspule mit jeweils eigenem Verstirker benétigt, da die
Gradienten einzeln oder in Kombination geschaltet werden (z. B. fiir schrige Schichten). Als
Isocenter wird das Zentrum des Magneten bzw. derjenige Punkt bezeichnet, an dem keine
der drei Gradientenspulen ein magnetisches Zusatzfeld erzeugt. Die Gradientenfelder werden
dadurch erzeugt, dass man einen Strom (~400 A) sehr kurz (im Bereich von ms) durch die
Windungen der Gradientenspule fliefSen ldsst. Dabei erzielt man eine Magnetfeldvariation,
durch welche man das Signal ortlich in allen drei Raumebenen kodieren kann. Die Magnet-
felder, die die Gradientenspulen erzeugen, sind klein verglichen mit dem Hauptmagnetfeld,
und trotzdem bendtigen sie noch Stromstérken von einigen hundert Ampere. Das Ein- und
Ausschalten der Gradientenspulen ist mit elektrischen Wechselfeldern verbunden und ver-
ursacht auch das typische Himmern, das wihrend der Messungen horbar ist: Genau wie bei
einem Lautsprecher, der auch nichts anderes als eine Spule in einem Magnetfeld ist, ,,mochten®
sich die Gradientenspulen beim Ein- und Ausschalten des Stroms bewegen, was als lautes
Knacken horbar ist.

Trotz der hohen Stréme miissen die Gradientenfelder extrem stabil sein, da es sonst zu
Bildverzerrungen kommt. Auflerdem hat sich auch bei den Gradienten gezeigt, dass die aktiv
abgeschirmten Gradientenspulen (» Abschn. 6.1) den einfacheren Konstruktionen iiberlegen
sind: Durch ihr geringeres Streufeld treten weniger Interaktionen mit der Umgebung auf (so-
genannte ,,eddy currents®).

Die Stirke der Gradienten wird durch drei Parameter ausgedriickt:

Maximale Gradientenstarke (mT/m)

»rise time®: Zeit, welche bis zum maximalen Anstieg der Gradientenstérke verstreicht

»slew rate: Verhiltnis von maximaler Gradientenamplitude zu ,rise time“

Die maximale Gradientenstirke ist wesentliches Merkmal eines MR-Gerits. Ein schnelles und
starkes Gradientensystem ist fiir simtliche MR-Anwendungen wichtig. Die magnetischen
Wechselfelder, welche durch die Gradientenfelder erzeugt werden, konnen auch Einfluss auf
den Patientenkorper haben. Da der menschliche Korper ein schlechter Leiter fiir Strome ist,
konnen schnell wechselnde Gradientenfelder zu unfreiwilligen Muskelkontraktionen fithren.

6.3 Hochfrequenzsystem

Das Hochfrequenzsystem (HF-, RF-System) besteht einerseits aus einem leistungsstarken
Hochfrequenzsender (Larmorfrequenz bei 1,5 T betréagt 63,8 MHz, liegt also in der Groflen-
ordnung von UKW-Sendern), andererseits aus einem hochempfindlichen Empfinger. Die Sta-
bilitit dieser Komponenten ist sehr kritisch: Da sowohl Frequenz als auch Phase des Signals
zur Ortskodierung benétigt werden, darf der Empfanger keinerlei Verzerrungen, z. B. durch
Phasendrehungen, einbringen, sonst wiirde das Bild erheblich verzerrt. Weil das MR-Signal sehr
schwach ist, wird aufSerdem eine gute Hochfrequenzabschirmung benétigt, die oft in Winde,
Boden und Decke des Untersuchungsraums integriert wird, um Stéreinstrahlungen von auflen
zu verhindern.
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6.4 - Computer

Die vom Hochfrequenzsender (auch als HF-Sendespule bezeichnet) applizierten Hoch-
frequenzen konnen zu einer Erwdrmung des Pateinten fithren. Die dabei iibertragene Energie
wird als spezifische Absorptionsrate (,,specific absorption rate®, SAR) bezeichnet und betragt
im Normalmodus bis zu 1,5 W/kg KG.

Bis vor kurzem wurden die HF-Impulse von HF-Sendespule lediglich aus einer Quelle
gesendet. Neuere MR-Gerite vor allem fiir Hochfeld-MR-Bildgebung bei 3,0 T haben inte-
grierte HF-Sendespulen, welche die HF-Impulse von mehreren Quellen applizieren kénnen
(z. B. MultiTransmit-Technologie, MultiDrive-RF-Transmit). Die RF-Impulse kénnen dabei
von den verschiedenen Quellen gleichzeitig oder unabhingig gesendet werden. Der Vorteil des
Sendes des HF-Impulses aus verschiedenen Quellen ist, dass in ausgewéhlten Korperpartien
(z. B. Abdomen und Becken) eine Uberhohung oder Unterdriickung des Signals verhindert
wird, was zu einer Homogenisierung des Gewebekontrasts und Verhinderung von Schatten,
bedingt durch Signalausfélle, im MR-Bild fiithrt.

Neben dem HF-Sender gehéren gehort zum HF-System auch Empfangsspulen. Das emp-
fangene Signal ist umso grofler, je ndher die Empfangsspule am zu untersuchenden Korper-
teil und/oder je kleiner der Spulendurchmesser ist. HF-Sender und Empfangsspule kénnen in
einer Spule kombiniert oder 6rtlich getrennt vorliegen (™ Kap. 5). Ein Beispiel einer kombi-
nierten Spule, welche zum Senden und Empfangen dient, ist die im Gerét integrierte Korper-
spule (,,body coil“), welche von aufen nicht gesehen werden kann. Bei der MR-Bildgebung mit
Phased-Array-Spulen erzeugt die im MR-Gerit integrierte HF-Sendespule den HF-Impuls, um
die Wasserstoffatome in Resonanz zu bringen, wihrend die Phased-Array-Spule als Empfinger
fiir das MR-Signal dient.

6.4 Computer

Der Computer steuert und kontrolliert zahlreiche Funktionen:
Wechsel zwischen den Gradienten,
Wechsel zwischen den HF-Spulen,
Weiter- und Nachverarbeitung der Daten.



47

Basis-Pulssequenzen

Dominik Weishaupt

7.1
7.2
7.3
7.4
7.5
7.6
7.7
7.8

Spinechosequenz - 48
Outflow-Effekt — 49
Mehrschichtaufnahme - 50
Inversion-Recovery-Sequenz - 50
STIR-Sequenz - 51
FLAIR-Sequenz - 52
Gradientenechosequenz - 52

Multiechosequenzen - 54

D. Weishaupt, V.D. Kochli, B. Marincek, Wie funktioniert MRI?,
DOI 10.1007/978-3-642-41616-3_7, © Springer-Verlag Berlin Heidelberg 2014



48 Kapitel 7 « Basis-Pulssequenzen

Gehen wir noch einmal alle Schritte einer MR-Sequenz einzeln durch:
Anregung
Einschalten des Schichtwahlgradienten
Anregungsimpuls (HF-Puls)
Ausschalten des Schichtwahlgradienten
Phasenkodierung
Einschalten des Phasenkodiergradienten fiir eine kurze Zeit, jedes Mal mit anderer
Stdrke
Echoerzeugung
Messung
Einschalten des Frequenzgradienten
Empfang des Echos

Diese Schritte miissen, wie gesagt, viele Male wiederholt werden, in Abhéngigkeit von der
gewiinschten Bildqualitit. Im MRI gibt es mittlerweile eine Vielzahl von Sequenzen zur Bild-
gebung. Drei davon spielen immer noch eine grofie Rolle: Die Spinecho(SE)-Sequenz, die
Inversion-Recovery(IR)- und die Gradientenecho(GRE)-Sequenz, welche wir zusammen als
Basis-Pulssequenzen bezeichnen.

Vom Echo haben wir bereits gesprochen (™ Kap. 3) und auch erwéhnt, dass eine definierte
minimale Zeit verstreichen muss, bis nach einer Anregung die Messung des MR-Signals erfolgen
kann. Nun kennen wir auch die Griinde dafiir:

Der Phasenkodiergradient muss fiir eine bestimmte Zeit eingeschaltet werden, um die

Ortskodierung zu ermdglichen.

Das Ausschalten des Schichtwahl- und das Einschalten des Frequenzkodiergradienten

braucht ebenfalls etwas Zeit.

Die Erzeugung des Echos ist je nach Sequenz unterschiedlich zeitraubend.

Die beiden Sequenzen, die wir nun besprechen wollen, unterscheiden sich vor allem durch die
Art, in der das Echo erzeugt wird.

7.1 Spinechosequenz

Bei der Spinechosequenz erfolgt die Anregung mit einem schichtselektiven 90°-RF-Impuls.
Danach zerfillt die transversale Magnetisierung mit T2 und T2* (» Kap. 2): Aufgrund statischer,
d. h. immer identisch starker Feldinhomogenititen laufen einige Spins schneller als andere und
es kommt zur Dephasierung. Nachdem die Hélfte der gewiinschten Echozeit (TE+0,5) verstri-
chen ist, wird ein 180°-Impuls gesendet. Er kehrt die Reihenfolge der Spins um: Diejenigen,
die vorher zuvorderst waren, sind nun am weitesten hinten und umgekehrt. Da erstere aber
wiederum schneller laufen als die anderen (die Feldinhomogenitaten, die den Unterschied
verursachten, sind ja immer noch da!), holen sie wieder auf und nachdem die zweite Hilfte der
Echozeit TE verstrichen ist, treffen sich alle wieder in Phase: Es kommt zum Echo (8 Abb. 7.1).

Durch die Einstrahlung des 180°-Refokussierungspulses werden die statischen Magnetfeld-
inhomogenitaten praktisch korrigiert, um ein T2-gewichtetes Echo zu erhalten. Eine dhnliche
Situation werden wir auch bei den Bewegungs- und Flussartefakten antreffen.

Der Vorteil der Spinechosequenz liegt genau in ihrer Unempfindlichkeit gegeniiber stati-
schen Feldinhomogenititen und in der daraus resultierenden sehr guten Bildqualitat; ihr Nach-
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7.2 - Outflow-Effekt
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B Abb. 7.1 Spinechosequenz: Der Pulswinkel betragt immer 90°, das Echo wird mit einem 180°-Impuls erzeugt.
Schematische Darstellung der verschiedenen Stufen des Phasengradienten (gestrichelte Linien)

teil ist jedoch eine recht lange Messzeit und deshalb auch eine hohe Empfindlichkeit gegeniiber
Bewegungsartefakten. Spinechosequenzen gehéren heute immer noch zu den Standardsequen-
zen fir T1-gewichtete Bilder oder fiir PD- (intermediér) gewichtete Bilder. Allerdings werden
T1- und PD-gewichtete Bilder auch zunehmend mit schnellen (,,fast“) Spinechosequenzen
akquiriert.

7.2  Outflow-Effekt

Eine spezifische Erscheinung der Spinechosequenzen ist der Outflow-Effekt. Er bewirkt, dass
sich die Blutgefifle in der Regel schwarz, also ohne Signal, darstellen. Der Grund dafiir liegt in
der verhiltnisméflig langen Echozeit. Wihrend sie verstreicht, geschehen zwei Dinge:
Das Blut flie8t wihrend der langen Echozeit ganz oder teilweise aus der untersuchten
Schicht heraus und wird vom 180°-Impuls nicht mehr erfasst; sein Signal ist verloren.
Das Blut flieit mehr oder weniger turbulent und verliert so sein Signal durch Dephasie-
rung.

Als vereinfachte Vorstellung kann geniigen, dass das Blut die untersuchte Schicht verldsst und
das Signal deshalb verloren geht. So lassen sich auch die Fille erkliren, in denen der Outflow-
Effekt nicht auftritt. Dies ist der Fall, wenn:
das Blut sehr langsam flief3t (,,slow flow*); angeregtes Blut verbleibt dann in der Schicht
und erzeugt ein Signal.
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ein Blutgefif3 iiber eine langere Strecke in der Schicht verlauft; noch angeregtes Blut kann
ebenfalls in der Schicht verbleiben und deshalb sichtbar werden.

ein Blutgefif3 thrombosiert ist; wir sehen dann ein helles Signal von einem frischen oder
ein etwas dunkeleres von einem alten, organisierten Thrombus.

7.3 Mehrschichtaufnahme

Zwischen zwei Anregungen verstreicht jedes Mal die Repetitionszeit TR, wihrend derer das
Gerdt nichts tut. Da dies duflerst ineffizient ist, vor allem bei langem TR, und weil die Spinecho-
sequenzen an sich bereits recht lange dauern (z. B. T1-gewichtete Spinechosequenz: 256 An-
regungen im Abstand von je 500 ms = beinahe 3 min), niitzt das MR-Gerit die Wartezeit aus,
um weitere Schichten anzuregen. So ist es moglich, in derselben Zeit 12 Schichten (,,multislice
imaging“) zu messen (bei T2-gewichteten Sequenzen mit Repetitionszeiten von 2000-4000 ms
sogar bis zu 30 Schichten; @ Abb. 7.2).

Nachteil dieser Technik ist die Tatsache, dass infolge Imperfektion des Schichtprofils oder
der Frequenz des HF-Impulses auch Protonen auflerhalb der gewiinschten Schicht angeregt
werden. Dies fithrt zum Abfall der longitudinalen Magnetisierung und kann die Signalstarke
verringern.

7.4 Inversion-Recovery-Sequenz

Inversion-Recovery(IR)-Sequenzen sind Spinechosequenzen, denen ein 180°-Impuls voraus-
geht. Im Gegensatz zur Spinechosequenz, bei der jedoch zuerst ein 90°-Impuls ausgesendet
wird, welcher die Lingsmagnetisierung aus der Z-Richtung in die transversale Ebene klappt,
und dann durch einen 180°-Impuls rephasiert wird, wird bei der IR-Sequenz zuerst ein 180°-Im-
puls ausgesandt. Dieser klappt die Langsmagnetisierung von der positiven in die negative Z-
Richtung (8 Abb. 7.3). Der Vektor der Langsmagnetisierung zeigt nun in die entgegengesetzte
Richtung wie vor dem Aussenden des 180°-Impulses. Da kein Vektoranteil in der transversalen
Ebene liegt, wird vorerst kein Signal ausgesendet. Es erfolgt nun die Relaxation des invertierten
Langsmagnetisierungsvektors durch die transversale Ebene in seine urspriingliche Ausrichtung.
Nach einiger Zeit der Relaxation wird dann der initiale Puls der Spinechosequenz eingestrahlt.
Die Zeit zwischen dem Einstrahlen von 180°- und 90°-Impuls wird als Inversionszeit (,,time of
inversion®; TI) bezeichnet.
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7.5 - STIR-Sequenz
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B Abb. 7.3a-d Inversion-Recovery-Sequenz mit T1-Relaxation. a Nach dem Aussenden des 180°-Impulses ist
die Langsmagnetisierung in die entgegengesetzte Richtung geklappt (b). ¢, d Die T1-Relaxation erfolgt von der
negativen in die positive Z-Richtung. Solange in der Transversalebene keine Vektorkomponente existiert, erfolgt
keine Signalaussendung (Nulldurchgang)

Durch Variierung der Inversionszeit kann der Bildkontrast verdndert werden. Wenn der
90°-Impuls sofort dem 180°-Impuls folgt, wird die gesamte Magnetisierung aus der negativen
Z-Richtung in die transversale Ebene gedreht. Wenn das Intervall verldngert wird, wird der
Vektor der Langsmagnetisierung, welcher in die transversale Ebene geklappt wird, kleiner und
demzufolge auch das Signal schwicher sein. Ist die Inversionszeit so lang, dass eine volle Rela-
xation stattgefunden hat, wird das Signal wieder stérker sein.

Gewohnlich wird bei einer IR-Sequenz ein 180°-Inversionspuls ausgesandt, welcher gefolgt
ist von einem 90°-Impuls. Anschlieflend erfolgt wiederum ein 180°-Impuls, um ein Spinecho
zu erhalten.

Mittels IR-Sequenzen kann das Signal von bestimmten Geweben quasi verschwinden. Dabei
bestimmt die Inversionszeit, von welchem Gewebe das Signal unterdriickt wird.

In der Klinik héaufig angewendete Inversion-Recovery-Sequenzen sind: STIR(,,short time
inversion recovery®)- sowie FLAIR(,,fluid attended inversion recovery®)-Sequenzen. Bei der
STIR-Sequenz (» Abschn. 7.5) wird mit der Wahl einer geeigneten Inversionszeit das Fettsignal
und bei der FLAIR-Sequenz (» Abschn. 7.6) das Fliissigkeitssignal unterdriickt. IR-Sequenzen
konnen auch zur Verwendung von sehr stark T1-gewichteten Bildern verwendet werden, was
vor allem in der Bildgebung mit Magnetfeldstarken von 3,0 T ausgenutzt wird.

7.5 STIR-Sequenz

Die STIR(,,short time inversion recovery“)-Sequenz ist eine hdufig gebrauchte Sequenz zur
Fettsuppression. Der Vorteil dieser Sequenz besteht darin, dass sie bei allen Magnetfeldstirken
eine zuverlissige Fettsuppression ergibt. Bei einer Standard-STIR-Sequenz wird die longitu-
dinale Magnetisierung sowohl von Fett wie auch von Wasser durch den 180°-Puls invertiert.
Nach dem 180°-Puls folgt eine Pause von wenigen hundert Millisekunden (Inversionszeit). Die
Inversionszeit wird so gewahlt, dass der 90°-Impuls gerade zu dem Zeitpunkt gesendet wird,
wo die T1-Relaxationskurve fiir Fett einen Nulldurchgang hat. So wird das Signal fiir Fett un-
terdriickt. Bei einer Feldstarke von 1,5 T betragt die erforderliche TT ungefihr 150 ms, bei einer
Feldstirke von 0,5 T ungefahr 100 ms.
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7.6 FLAIR-Sequenz

Die FLAIR(,,fluid attended inversion recovery“)-Sequenz ist eine Variante der IR-Sequenz, bei
der im Gegensatz zur STIR-Sequenz sehr lange Inversionszeiten (TT etwa 2000 ms) verwendet
werden. Ein weiterer Unterschied der FLAIR- zur STIR-Sequenz ist die Tatsache, dass FLAIR-
Sequenzen FSE-Sequenzen sind. Durch die Verwendung solch langer Inversionszeiten wird
das zerebrospinale Liquorsignal praktisch vollstandig unterdriickt. Hingegen konnen Signale
aus dem Gehirngewebe, Tumoren, Odeme oder Fett sehr gut detektiert werden. Die FLAIR-
Sequenz ist gut geeignet, um Lisionen mit geringen Kontrastunterschieden im Hirnparenchym
darzustellen.

7.7 Gradientenechosequenz

Fir diesen Sequenztyp existieren verschiedene Namen, z. B. Gradientenecho (GRE) oder Fast-
Field-Echo (FFE). Schon der Name deutet an, dass bei der GRE-Sequenz kein Hochfrequenzim-
puls, sondern nur die Gradientenspulen zur Erzeugung des Echos verwendet werden. Zu diesem
Zweck wird der Frequenzkodiergradient zuerst mit negativer Polaritit eingeschaltet. Er bewirkt
zunichst eine Dephasierung der Spins. Danach schaltet man ihn auf positive Polaritat um. Jetzt
macht er die vorher bewirkte Dephasierung wieder riickgéngig (man spricht logischerweise von
Rephasierung), und es kommt zum Echo (8 Abb. 7.4).

Da bei Gradientenechos der zeitintensive 180°-Impuls wegfillt, konnen sehr kurze Re-
petitionszeiten erreicht werden. Da TR, verglichen mit SE- und IR-Sequenzen, bei GRE- wie
auch bei den meisten anderen Sequenzen die Bildaufnahmezeit wesentlich bestimmt, ist eine
viel schnellere Bildakquisition moglich, was den Hauptvorteil von GRE-Sequenzen darstellt.
Damit sind GRE-Sequenzen auch weniger anfillig fiir Bewegungsartefakte und werden zur
Sequenz der Wahl, wenn kurze Bildaufnahmezeiten gewiinscht sind. Das Problem kurzer Repe-
titionszeiten besteht darin, dass die Zeit fiir die T1-Relaxation ebenfalls kurz ist und damit bei
groflen Pulswinkeln das SNR infolge Sattigung vermindert sein kann. Da bei GRE-Sequenzen
der 180°-Impuls wegfillt, werden statische Feldinhomogenitaten nicht ausgeglichen und das
Signal zerfallt mit T2*. Der Bildkontrast, welcher aus den Differenzen des T2*-Zerfalls von den
verschiedenen Geweben resultiert, wird als T2*-Kontrast bezeichnet. Bei GRE-Sequenzen wird
der T2*-Kontrast durch TE beeinflusst. Um eine optimale T1-Gewichtung zu erreichen (d. h.
um den T2*-Kontrast zu minimieren und Suszeptibilititsartefakte zu vermindern), sollte des-
halb TE so kurz wie moglich gewéhlt werden. Hingegen wird bei GRE-Sequenzen die Echozeit
erhoht, wenn ein T2*-Kontrast gewiinscht wird. Um T1-Effekte zu verringern, wird gleichzeitig
TR lang gewdhlt. T2*-gewichtete Bilder sind bei der Detektion von Kalkablagerungen oder
Blutprodukten der Gewebe mit sehr kurzer T2-Zeit (z. B. Bindegewebe) von Nutzen. Diese
Sequenzen werden daneben in Kombination mit eisenhaltigen MR-Kontrastmitteln (™ Kap. 14)
angewendet.

Ein Problem soll noch kurz angesprochen werden: Da gewisse GRE-Sequenzen sehr schnell
sind und sehr kurze Repetitionszeiten aufweisen konnen, steigt die Wahrscheinlichkeit, dass
von der vorherigen Anregung noch Signal ,,tibrig“ ist. Fiir einen T1-gewichteten Kontrast muss
dieses Restsignal vor der nichsten Messung zerstort werden. Dies geschieht durch Dephasie-
rung der Spins. Einerseits tut dies der Schichtwahlgradient der nachsten Anregung, andererseits
schaltet man dafiir spezielle Gradienten- oder auch Hochfrequenzimpulse. Diesen Vorgang
nennt man ,,spoiling*, also das absichtliche Zerstéren des verbleibenden MR-Signals. Gespoilte
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7.7 - Gradientenechosequenz
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B Abb. 7.4 Gradientenechosequenz (zur Vereinfachung wurde ein Pulswinkel a von ebenfalls 90° angenommen)

GRE-Sequenzen werden heute von allen Herstellern von MR-Gerédten angeboten und in der
Klinik sehr hdufig benotigt.

Typische kommerzielle Namen von gespoilten GRE-Sequenzen sind SPGR (,,spoiled Gra-
dientenecho®) oder FLASH (,,fast low angle shot®). Das Kontrastverhalten von gespoilten GRE-
Sequenzen ist wie folgt:

Zunahme der T1-Wichtung mit abnehmender TR,

Zunahme der T1-Wichtung mit zunehmendem Pulswinkel (,,flip angle®),

Zunahme der T2*-Wichtung mit zunehmendem TE.

So resultieren bei relativ langem TR (100-400 ms), kleinem Pulswinkel (-20°) und kurzem
TE (5-10 ms) protonengewichtete Bilder. T2*-gewichtete Bilder sind charakterisiert durch ein
langes TR (20-500 ms) und ein langes TE (2-50 ms). T1-gewichtete Bilder sind charakterisiert
durch ein kurzes TR (20-80 ms), ein kurzes TE (<10 ms) und einen Pulswinkel von 30-50°.

Bei den gespoilten GRE-Sequenzen wird zusitzlich zwischen 2D- und 3D-Sequenzen un-
terschieden. 3D-gespoilte GRE-Sequenzen ermdglichen die Aufnahme eines volumetrischen
Diinnschicht-Datensatzes ohne Zwischenschichtabstand. Damit ist eine Reformation des Da-
tensatzes in jeder beliebigen Richtung méglich.

Eine spezielle Art von GRE-Sequenzen, welche in der klinischen Routine angewendet wer-
den, sind die Steady-State-Free-Precession(SSFP)-Sequenzen. Bei diesen Sequenzen wird die
Phasenkohirenz der transversen Magnetisierung von TR zu TR teilweise aufrechterhalten, d. h.
es handelt sich um ,,ungespoilte” Sequenzen. Dies bedeutet, dass die transversale Magnetisie-
rung, welche mit dem RF-Puls erzeugt wird, zu mehreren Echos beitragt. Die herstellerspezifi-
schen Bezeichnungen fiir diese Art von Sequenzen sind GRASS (,,gradient recalled echo with
steady-state®) oder FISP (,fast imaging with steady-state precession). Weiterentwicklungen
der SSFP-Sequenz sind die FIESTA (,,fast imaging employing steady-state acquisition®), Balan-
ced FFE- und die True-FISP(,,fast imaging with steady-state precession)-Sequenzen. FIESTA
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B Abb. 7.5 Multispinechosequenz: Mit einem zweiten 180°-Impuls (4) wird ein zweites Echo (5) erzeugt, das we-
gen der langeren Echozeit eine starkere T2-Gewichtung aufweist. Dieser zweite 180°-Impuls befindet sich genau
in der Mitte zwischen dem ersten (3) und dem zweiten (5) Echo

und die True-FISP sind T2-gewichtete Gradientenechosequenzen, die vom T2:T1-Verhiltnis
abhingig sind. Da Blut ein hohes T2:T1-Verhiltnis hat, erscheint es als helles Signal auf True-
FISP-Sequenzen. Ein weiterer Vorteil dieser Sequenzen ist, dass sie besonders unempfindlich
gegeniiber flieendem Blut sind. Die SSFP-Sequenzen zeichnen sich durch sehr kurze Akqui-
sitionszeiten aus und eignen sich besonders fiir die vaskulare Bildgebung und die Echtzeitbild-
gebung beispielsweise des Herzens.

7.8  Multiechosequenzen

Bei SE- und GRE-Sequenzen ist es moglich, mehrere Echos (Multiechosequenzen) zu erzeugen:
Beim SE appliziert man weitere 180°-Impulse, beim Gradientenecho kehrt man die Polaritét
des Frequenzkodiergradienten erneut um, worauthin es jeweils zu weiteren Echos kommt. Es
gibt zwei Griinde fiir die Erzeugung mehrfacher Echos:
In derselben Sequenz kénnen mehrere Messungen mit unterschiedlichen Echozeiten und
folglich unterschiedlicher T2-Gewichtung angefertigt werden. Beispielsweise kann eine
Repetitionszeit von 2000 ms mit Echozeiten von 20 ms fiir das erste und 80 ms fiir das
zweite Echo verbunden werden. Das Ergebnis ist ein protonengewichtetes (20 ms) und
ein T2-gewichtetes Bild (80 ms) mit einer einzigen Messung. Dieses Vorgehen ist in der
Praxis Routine und bei beiden Sequenzen méglich (@ Abb. 7.5).
Man kann auf diesem Wege auch eine Messung schneller zu Ende bringen und so ult-
raschnelle Sequenzen erhalten (> Kap. 8).
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Aus einer Vielzahl von Griinden ist es wiinschenswert, eine Messung schneller zu Ende zu
bringen:
Eine schnelle Sequenz erlaubt dynamische Untersuchungen und damit z. B. das Verfolgen
eines Kontrastmittelbolus.
Je kiirzer die Bildaufnahme dauert, desto weniger anfillig ist sie fiir Bewegungsartefakte,
speziell bei unkooperativen Patientinnen und Patienten.
Wenn die Sequenz schnell genug ist, kann eine Aufnahme bei angehaltenem Atem
(»breath hold“) und somit ohne stérende Atembewegung aufgenommen werden.
Verschiedene Techniken ermdglichen es, die Aufnahme rascher zu absolvieren:
Ausniitzen aller Reserven der modernen Gradienten- und Hochfrequenzsysteme und
knappes Timing herkdmmlicher Sequenzen ([ultra-]schnelles GRE).
Akquisition mehrerer Echos pro Anregung mit unterschiedlichen Phasenkodierungen
(FSE, Echoplanar).
Messung einer reduzierten Anzahl von K-Linien (,fractional echo sampling®, ,,half Fou-
rier technique®, ,rectangular FOV*).

8.1 Schnelle oder Turbo-Spinechosequenzen

Fast-Spinecho(FSE)sequenzen, von ausgewéhlten Herstellern auch als Turbo-Spinecho(TSE)se-
quenzen bezeichnet, sind modifizierte SE-Sequenzen, welche die Bildaufnahmezeiten verglichen
mit konventionellen SE-Sequenzen erheblich reduzieren. In FSE-Sequenzen werden mehrere
180°-Pulse pro TR appliziert, wobei zwischen den einzelnen Echos der Phasenkodiergradient
jedesmal kurz eingeschaltet wird. Somit kann man mehrere Messungen mit unterschiedlichen
Phasenkodierungen pro Anregung (und ohne Verstreichenlassen der Repetitionszeit!) aufneh-
men (8 Abb. 8.1), was eine Serie von Spinechos (Echoziige; ,,echo train“) hervorruft. Die Anzahl
der erhaltenen Echos pro TR wird auch als Echozugslange (,,echo train length®, ETL) bezeichnet.
Die Bildaufnahmezeit ist bei der FSE-Sequenz wie folgt definiert:

© Bildaufnahmezeit = TR - Anzahl Kodierungsschritte in Phasenrichtung - Anzahl Messungen
dividiert durch ETL (,echo train length” = Anzahl der Echos im Echozug).

FSE-Sequenzen unterscheiden sich von SE-Sequenzen auch abgesehen von der kiirzeren Bild-
aufnahmezeit in zweifacher Hinsicht:
FSE-Sequenzen bendtigen lingere Repetitionszeiten, damit moglichst viele 180°-HEF-
Pulse gesetzt werden kénnen. Die TR von FSE-Sequenzen betragen 24000 ms, diejenigen
von SE-Sequenzen etwa 2000-2500 ms. Dies macht verstandlich, dass FSE-Sequenzen vor
allem fiir T2-gewichtete Bilder geeignet sind.
Echozeiten von FSE-Sequenzen fiir T2-gewichtete Bilder sind ebenfalls linger.

Wie bereits erwédhnt, konnen mit einer einzigen Anregung mehrere Echos aufgenommen werden.
In der konventionellen Bildgebung benutzt man dies, um beispielsweise ein protonen- (interme-
didr) und ein T2-gewichtetes Bild in derselben Sequenz aufzuzeichnen (» Abschn. 7.8). Alternativ
kann man die Multi-Echotechniken aber auch nutzen, um schnellere Sequenzen zu erhalten.

Auch bei FSE-Sequenzen ist es moglich, ein Doppelecho zu erhalten, indem die ETL halbiert
wird. Bei einer ETL = 8 werden beispielsweise die ersten vier Echos fiir das protonengewichtete
Bild und die zweiten vier Echo zur Erzeugung des T2-gewichteten Bilds verwendet.
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B Abb. 8.1 Fast-Spinechosequenz: Mit vier 180°-Impulsen werden vier Echos erzeugt (Echozug). Da aber im
Gegensatz zur Multi-Echosequenz vor jedem Echo der Phasengradient erneut eingeschaltet wird, erhélt man vier
Messungen mit unterschiedlichen Phasenkodierungen und einer anstatt vier Anregungen. In diesem Beispiel
bestimmt hauptséchlich das dritte Echo den T2-Kontrast (effektives TE; s. Ausfiihrungen im Text)

FSE-Sequenzen konnen auch fir die Akquisition von T1- oder PD-gewichteten Bildern
benétigt werden. Der Vorteil des Einsatzes von T1- oder PD-gewichteten FSE-Sequenzen im
Vergleich zu konventionellen SE-Sequenzen ist vor allem der Zeitgewinn. Zuséatzlich kann der
durch die wiederholt eingestrahlten 180°-Refokussierungspulse resultierende gréf3ere Magne-
tisierungstransferkontrast (™ Abschn. 3.6) von FSE-Sequenzen fiir T1-gewichtete Bilder (insbe-
sondere nach Applikation von extrazelluldren Gadolinium-haltigen Kontrastmitteln) vorteilhaft
sein. Allerdings ist bei T1- und PD-gewichteten FSE-Sequenzen die Anzahl méglicher Echos
im Echozug begrenzt, da die Kombination von kurzem TE und grofler ETL in Bildunschérfe
und vermindertem Kontrast resultieren kann.

= Fast-Recovery-Fast-Spinechosequenz

Die Fast-Recovery-Fast-Spinecho(FRFSE)-Sequenz ist eine Modifikation der FSE-Sequenz.
Unmittelbar nach dem letzten Echo des Echozugs, welches fiir den Empfang des Signals ver-
wendet wird, wird die residuelle Magnetisierung in der Transversalebene refokussiert und die
longitudinale Magnetisierung durch Refokussierungpulse beschleunigt. Dies bedeutet, dass
der T1-Relaxationsprozess bereits vor der nachsten Anregung beginnen kann, was wiederum
das SNR bei gegebener TR verbessert. Alternativ kann mittels FRFSE-Sequenzen die TR unter
Beibehaltung des SNR reduziert werden. Der Effekt von FRFSE-Sequenzen ist am starksten
ausgepragt bei Geweben mit langen T2-Relaxationszeiten, da bei diesen Geweben am Ende
des Echozuges relativ viel Magnetisierung in der Transversalebene zuriickbleibt. Deshalb sind
FRFSE-Sequenzen besonders zur Akquisition stark T2-gewichteten MR-Bildern geeignet.

8.2 Single-Shot-Fast-Spinechosequenz

Die Single-Shot-Fast-Spinecho(SSFSE)- oder Half-Fourier-Acquisition-Single-Shot-Fast-
Spinecho(HASTE)-Sequenzen sind sehr schnelle Sequenzen mit Messzeiten <1 s. Die Mes-
sungen basieren auf der Technik der unvollstindigen Abtastung des K-Raums (,,fractional echo®
und Partial-Fourier-Technik). ,,Single shot bedeutet, dass die Halfte des K-Raums mit einem
einzigen HF-Puls gefiillt wird. Durch ihre Schnelligkeit ist die Sequenz wenig anfillig fiir Bewe-
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gungsartefakte. SSFSE- und HASTE-Aufnahmen mit lingerer Echozeit weisen nur ausreichend
Signalintensitit fiir Kompartimente mit langen Repetitionszeiten auf, d. h. Kompartimente mit
freier Fliissigkeit. Gewebe mit kurzen und intermedidren T2-Zeiten werden nicht abgebildet.
Diese Sequenzen sind deshalb geeignet fiir die MR-Myelographie, MR-Urographie und die
MR-Cholangiopankreatikographie (MRCP).

8.3 Schnelle oder Turbo-Inversion-Recovery-Sequenzen

Die Verdnderung von IR-Sequenzen durch Modifikation der Echoziige ist besonders wirksam,
da IR-Sequenzen besonders lange Repetitionszeiten haben, damit eine volle T1-Relaxation
ermoglicht wird. Der initiale 180°-Puls und die Inversionszeit sind identisch wie bei konven-
tionellen STIR-Sequenzen, jedoch gibt es nun einen Echozug nach dem 90°-Puls, wobei jedes
Echo einen anderen Phasenkodiergradienten hat.

8.4 Schnelle Gradientenechosequenzen

Schnelle GRE-Sequenzen (als ,,Turbo-Gradientenecho-“ oder ,ultraschnelle Gradientenechose-
quenz“ bezeichnet) erreichen in Kombination mit moderneren Gradientensystemen (aktive
Abschirmung) Echozeiten <1 ms und Repetitionszeiten <5 ms. Die Sequenz sieht nicht anders
aus als eine normale, wird aber ,,schneller” geschaltet und verwendet einige mathematische
Tricks. Im Vordergrund stehen dabei die Techniken der unvollstindigen K-Raum-Abtastung
(Messung des partiellen Echos (,,fractional echo®) und ,,Partial-Fourier-Technik®). Die Bildqua-
litét ist exzellent, obwohl eine Schicht in sehr geringer Zeit aufgenommen werden kann. Eine
solche Sequenz eignet sich hervorragend fiir kontrastmittelverstarkte Untersuchungen, z. B.
dem Verfolgen eines einflieBenden Kontrastmittelbolus. Im klinischen Alltag werden schnelle
GRE iiberlicherweise als T1-gewichtete Sequenzen mit Fettsuppression gefahren, wobei die
Fettsuppression durch ,,Spoiling* erreicht wird (Spoiling; » Kap. 9). Typischerweise werden
schnelle GRE Sequenzen in Atemanhalte-Technik und mit paralleler Bildgebung (parallele
Bildgebung; » Kap. 10) durchgefiihrt.

Schnelle ,,gespoilte“ T1-gewichtete GRE-Sequenzen werden heute vor allem fiir die Kon-
trastmittel-unterstiitzte MR-Angiographie (» Kap. 11) und fiir die dynamischen Bildgebung
des Abdomens nach intravenéser Gabe von Gadolinium-haltigen Kontrastmitteln (z. B. Leber-
aufnahmen) eingesetzt. Je nach Sequenz konnen diese Sequenzen zwei- wie auch dreidimen-
sionale Datensitze liefern, wobei der Trend zu Sequenzen geht, welche die Erfassung von 3D-
Volumina ermdglichen. 3D-Aufnahmen erlauben in der Regel die Akquisition von diinneren
Schichten ohne Schichtabstand mit besserem SNR im Vergleich zu 2D-Aufnahmen. Zudem
sind 3D-Sequenzen auch in der Bildnachverarbeitung (,,postprocessing®) fiir die Generierung
von sekundédren Reformationen bzw. Rekonstruktionen und dem Durchfithren von anderen
Techniken wie Maximum-Intensitétsprojektionen (,maximum intensity projection®, MIP),
(»volume-rendering“; Volumendarstelllungen) etc. vorteilhaft.

Schnelle gespoilte GRE-Sequenzen fiir die MR-Angiographie verwenden einen kleinen
Pulswinkel, typischerweise <45°, um eine optimale T1-Gewichtung zu erreichen. Damit kann
das SNR verbessert werden, da ja bei kurzen Repetitionszeiten (TR) auch wenig Zeit fiir die
T1-Relaxation besteht (Sittigung; » Kap. 3).
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8 Abb. 8.2 Echoplanarsequenz: Wie beim Fast-Spinecho werden mehrere (hier acht) Echos mit verschiedenen
Phasenkodierungen erzeugt. Im Gegensatz zum Fast-Spinecho verwendet aber die Echoplanarsequenz keine
180°-Impulse, sondern erzeugt die Echos wie beim Gradientenecho mit dem Frequenzgradienten. Dies erfordert
leistungsstarke Verstérker, da der Frequenzgradient sehr schnell hin und her geschaltet werden muss. Die Spitzen
des Phasengradienten werden als,,blips” bezeichnet

Volumetrische gespoilte fettgesattigte 3D-Sequenzen (wie LAVA, THRIVE, VIBE) haben
eine breite Anwendung in der Diagnostik von Abdomen, Becken und Thorax gefunden. In
Kombination mit paralleler Bildgebung erméglichen sie eine hohe 6rtliche Auflosung in kurzer
Akquisitionszeit. Im Gegensatz zu den schnellen 3D-Sequenzen, die fiir die MR- Angiographie
verwendet werden, verwenden diese Sequenzen einen noch niedrigeren Pulswinkel (etwa 15°).
Der niedrigere Pulswinkel resultiert in einem stirkeren Hintergrundsignal und einer homo-
generen Ausleuchtung. Volumetrische gespoilte fettgesattigte 3D-GRE-Sequenzen wie LAVA,
THRIVE, VIBE sind heute meist Standard von Bildgebungsprotokollen von Abdomen, Thorax
und Becken insbesondere fiir die dynamischen kontrastmittelverstirkten Sequenzen. Fiir die
dynamische Leberbildgebung bedeutet dies, dass mit diesen Sequenzen nach intravendser Gabe
von Gadolinium basierten extrazelluldren Kontrastmittel in der gleichen Sitzung T'1-gewichtete
fettsupprimierte MR Bilder der verschiedenen Kontrastmittelphasen (hepatisch arterielle, por-
talvendse und extrazelluldre Phase) akquiriert werden konnen. Morphologisch dhneln diese
Bilder einem multiphasisch akquirierten kontrastmittelverstirkten CT mit gutem GefifSkontrast
kombiniert mit dem inharenten Weichteilkontrast von MRI.

8.5 Echoplanarsequenz

Der Vorteil von Echoplanarsequenzen (,,echo planar imaging®, EPI) besteht in der sehr kurzen
Akquisitionszeit. Deshalb ist sie sehr gut fiir dynamische und funktionelle Bildgebungen ge-
eignet. Die Echos werden durch wiederholtes Hin- und Herschalten des Frequenzgradienten
erzeugt; man spricht, wie bei den FSE-Sequenzen, von einem Echozug, der aus bis zu 128 Echos
bestehen kann (8 Abb. 8.2).

Damit kann ein Bild mit Auflosung 256x128 mit einer einzigen Anregung (,,one shot“) in
70 ms aufgenommen werden, d. h. 16 Bilder/s! EPI hat allerdings mit einigen Problemen zu
kampfen, die bislang den Einsatz in der klinischen Routine verhinderten:
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Da EPI auf der GRE-Sequenz basiert, kann es Feldinhomogenitaten nicht ausgleichen,
sondern muss einen Signalabfall mit T2* akzeptieren.
Durch das repetitive Schalten des Frequenzgradienten werden zusitzliche Inhomogeni-
titen erzeugt, die sich mit der Zeit aufaddieren und zu geometrischen Verzerrungen des
MR-Bildes fiithren.
Wegen des raschen Signalabfalls mit T2* bleibt zur Aufnahme der Echos nur wenig Zeit.
Will man eine brauchbare Anzahl Messungen in der verfiigbaren Zeitspanne durchfiih-
ren, wird ein sehr starker und schneller Gradient benotigt. Mit dieser Notwendigkeit
gehen verschiedene Schwierigkeiten einher:
technische Probleme: die Gradientenspule hat eine elektrische ,,Tragheit, die dem
raschen Schalten entgegenwirkt
Patientenbeeintrachtigungen: die rasch wechselnden Magnetfelder konnen zu Ner-
venstimulationen fithren, aulerdem sind die Gradientenspulen bei dieser Belastung so
laut, dass die untersuchte Person einen Gehdrschutz benétigt
Der Bildkontrast ist oft recht gering, da bei einer Single-Shot-Aufnahme keine Repetition
erfolgt und demzufolge kein T1-Einfluss feststellbar ist. Dem kann mit einem Vorsatti-
gungsimpuls begegnet werden, allerdings leidet dann der schon geringe Rauschabstand
noch mehr.

8.6 Hybridsequenz

Mehrere Pulssequenztechniken bestehen aus einer Kombination, oder einem ,,Hybrid®, von
SE- und GRE-Methoden. Dazu gehéren Bildgebung mit Gradienten-und-Spinecho(GRASE)-
Sequenzen sowie die Bildgebung mit Spiralsequenzen.

8.6.1 Gradienten-und-Spinechosequenz

Die Gradienten-und-Spinecho(GRASE)sequenz besteht aus einer Kombination von FSE- und
einer EPI-Sequenzen. Mit einer Serie von 180°-Impulsen werden mehrere Spinechos erzeugt
(wie bei FSE), aber pro Echo erfolgen durch Hin- und Herschalten des Frequenzgradienten
mehrere Messungen (wie bei EPI). Durch die bessere Ausnutzung der zeitintensiven 180°-Im-
pulse ist diese Sequenz noch schneller als eine FSE-Sequenz. Dennoch verschlechtert sich
die Bildqualitit nicht, da der Signalabfall mit T2 und nicht mit T2* erfolgt, und auch das
Kontrastverhalten bleibt erhalten, wie wir dies von den konventionellen Spinechosequenzen
her kennen.

8.6.2 Spiralsequenz

Bei Spiralsequenzen wird der K-Raum spiralférmig gefillt. Grundlage der Spiralsequenzen
sind GRE-Sequenzen, welche mit zwei oszillierenden Gradienten kombiniert werden. Spiral-
sequenzen scheinen ihr Potenzial vor allem in der Echtzeitbildgebung des Herzens zu haben.
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8.9 . Suszeptibilitatsgewichtete Bildgebung

8.7 Echozeit und T2-Kontrast in schnellen Sequenzen

Bei den konventionellen SE- und GRE-Sequenzen wird nur ein Echo pro Anregung erzeugt.
Schlussendlich haben alle Echos, die fiir den Bildaufbau gemessen wurden, dieselbe Echozeit
und somit die identisch starke T2-Gewichtung. Ein solches Bild hat deshalb eine genau defi-
nierte T2-Gewichtung.

Bei den schnellen Techniken FSE und EPI ist das anders. Mit jeder Anregung werden ja
mehrere Echos erzeugt, die unterschiedliche Echozeiten und deshalb verschieden starke T2-Ge-
wichtungen haben. In einem solchen Bild kommen also mehrere T2-Gewichtungen vor. Darum
bestimmen wir eines dieser Echos als dasjenige, das hauptsdchlich den T2-Kontrast beeinflus-
sen soll (das dritte von vier Echos in @ Abb. 8.2). Seine Echozeit nennen wir effektive Echozeit
(effektives TE), miissen uns aber immer bewusst sein, dass der T2-Kontrast nicht ausschliefllich
von dieser, sondern auch noch von anderen Parametern bestimmt wird.

Technisch erreichen wir dies, indem wir die Messung so planen, dass das gewiinschte Echo
in der Mitte des K-Raums (» Kap. 4) zu liegen kommt. Die dort gespeicherten Daten beeinflus-
sen ndmlich den Bildkontrast am stérksten.

8.8 Propellertechnik

Trotz schnellen Sequenzen und verkiirzter Aufnahmezeit konnen Bewegungsartefakte die Be-
urteilung von MR-Aufnahmen erschweren. Mittels der Propeller- oder Blade-Technik kénnen
Bewegungsartefakte deutlich reduziert werden.

Die Propellersequenz basiert auf einer alternativen Ortskodierung im K-Raum. Ubli-
cherweise werden alle Signalechos fiir ein Bild entlang paralleler Linien gemessen, welche im
ganzen K-Rohdatenraum senkrecht auf die Phasenkodierrichtung treffen. Kommt es bei der
Datenakquisition von den zentralen K-Linien zu Bewegungen, so wird das gesamte rekonst-
ruierte Bild unscharf. Bei der Propellersequenz wird der K-Raum mittels rotierender, teilweise
auch iiberlappender Datenakquisition erfasst. Dabei rotiert jeweils ein Satz von parallelen K-
Linien (,,blades®) um das Zentrum des K-Raums. Jedes ,,blade® reprasentiert damit auch das
K-Raum-Zentrum. Bewegung, die zwischen den einzelnen ,,blades® stattfindet, wird detektiert
und inhdrent zur Bewegungskorrektur genutzt. Nach Abschluss der Datenakquisition konnen
hochaufgeldste und bewegungskorrigierte Bilder rekonstruiert werden.

Urspriinglich wurde Propellertechnik nur in Kombination mit T2-gewichteten FSE-Sequen-
zen angewendet. Heute kann die Technik auch in Kombination mit FLAIR- und T1-gewichteten
SE- oder GRE-Sequenzen eingesetzt werden. Eine weitere Anwendung der Propellertechnik
findet sich in der Diffusionsbildgebung und stellt hier eine Alternative zur Diffusionsbildgebung
mit EPI dar. Verglichen mit der auf EPI-Sequenzen basierenden Diffusionsbildgebung hat die
Propeller-Diffusionsbildgebung den Vorteil, dass sie weniger anfillig auf geometrische Verzer-
rung und Suszeptibilitatsartefakte ist. Diesen Vorteilen stehen die Nachteile von geringerem
SNR und langer Aufnahmezeit gegeniiber.

8.9 Suszeptibilititsgewichtete Bildgebung

Bei der Suszeptilititsgewichteten Bildgebung (,,susceptibility-weighted imaging®, SWI) wer-
den kleinste Suszeptibilititsunterschiede zwischen den Geweben zur Bildgebung ausgenutzt.
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Sequenzen zur SWI-Bildgebung basieren auf einer schnellen 3D-GRE-Sequenz mit hoher 6rtli-
cher Auflésung. Wenn bei der SWI die Echozeiten lang genug gewahlt werden, weisen Lésionen
oder Strukturen, welche sich beziiglich ihrer magnetischen Suszeptibilitit vom umgebenden
Gewebe unterscheiden, eine Phasendifferenz auf und werden mit geringerer Signalintensitét
dargestellt.

Im Gegensatz zu konventionellen MR-Bildern, wo in der Regel nur die sogenannten Ma-
gnitudenbilder rekonstruiert und angezeigt werden, wird bei der SWI-Bildgebung auch die
Phaseninformation des MR-Signals genutzt. Die Phasenbilder werden gefiltert, um kleinste
Phasenidnderungen im Zusammenhang mit Suzeptibilititsunterschieden hervorzuheben und
mit den Magnitudenbildern zu multiplizieren. Mehrere solcher Magnituden- und Phasenbilder
kénnen zu minimalen Intensitdtsprojektionen (,minimal intensity projection’, minIP) zusam-
mengefasst werden.

Die SWI-Bildgebung wird vor allem bei neuroradiologischen MR-Untersuchungen einge-
setzt. Sie eignet sich zum Nachweis von Blutungen und Mikroblutungen sowie zur Detektion
von kleinen GefafStumoren im Hirnparenchym (z. B. Kavernome, Angiome, Teleangiektasien).
Daneben wird die SWI-Bildgebung zur Darstellung der vendsen Hirnleiter und Sinusvenen-
thrombosen angewendet. Da die Suszeptibilititsunterschiede grundsitzlich bei Hochfeldmag-
netresonanztomographie starker ausgeprégt sind, eignen sich die SWI-Techniken insbesondere
fiir die 3-T-MRT und die Bildgebung bei noch grofieren Magnetfeldstarken.
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In der klinischen MR-Bildgebung stehen folgende Techniken zur Unterdriickung des Fettsignals
zur Verfiigung:
Fettsuppression durch Nutzen der chemischen Verschiebung zwischen Wasser und Fett
Frequenzselektive Fettsuppression
T1-abhingige Fettsuppression (,,short-time inversion recovery®, STIR)
Inversionstechnik zur Unterdriickung des Fettsignals (,,spectral presaturation with inver-
sion recovery, SPIR)

9.1 Frequenzselektive Fettsuppression

Da Wasser und Fett eine unterschiedliche Resonanzfrequenz haben, ist es moglich, selektiv
den spektralen ,,peak” von Wasser oder Fett mit einem frequenzselektiven HF-Impuls zu sat-
tigen. In diesem Fall wird zu Beginn der Pulssequenz ein HF-Puls eingestrahlt, welcher das
Fett sattigt. Bei ,,echten Sattigungsmethoden’, wird ein HF-Puls eingestrahlt, nachdem durch
die Kalibration der spektrale Fett-Peak exakt bestimmt wurde. In der klinischen Routine hat
sich die Technik des ,spoiling“ zur Fettsuppression durchgesetzt. Beim ,,spoiling“ wird ein
kurzer, frequenzselektiver RF-Puls eingestrahlt, welcher die Magnetisierung der Protonen im
Fett in die transversale Ebene legt. Wahrend der transversalen Magnetisierungsphase des Fetts
wird ein Gradient eingeschaltet (,,Spoiler-Gradient®), welcher die transversale Magnetisierung
zerstOrt. Zuriick bleibt nur noch die longitudinale Magnetsierung des Wassers (8 Abb. 9.1 und
@ Abb. 9.2). Bei gewissen gespoilten 3D-GRE-Sequenzen wie z. B. der LAVA-Sequenz (,,liver
acquisition with volume acquisition) werden mehrmals, d. h. vor jedem Phasenkodierschritt
in Schichtrichtung, ein frequenzselektiver HF-Impuls zur Fettsuppression eingestrahlt. Dies
ermoglicht eine sehr homogene Fettsattigung.

9.2 Nutzen der chemischen Verschiebung zwischen Wasser
und Fett

Wie in den vorhergehenden Kapiteln besprochen, besteht eine leicht unterschiedliche Reso-
nanzfrequenz fiir gleichartige Atomkerne, die in unterschiedlichen Molekiilen oder Molekiilor-
ten gebunden sind. Die Tatsache, dass die Resonanzfrequenz von Protonen von der molekularen
Umgebung abhéngt, wird als chemische Verschiebung (,,chemical shift“) bezeichnet. Die chemi-
sche Verschiebung zwischen Protonen (Einheit Hz) ist proportional zur Stirke des Magnetfelds,
in dem sie sich befinden. Die Differenz der Resonanzfrequenz der Protonen wird auch in ,,parts
per million* (ppm) ausgedriickt. Die Einheit ppm ist unabhingig von der Magnetfeldstérke.
Im klinischen Alltag hat die chemische Verschiebung zwischen Protonen in Wasser- und
Methylenprotonen, welche in langkettigen Fettsdureketten (z. B. Triglyzeride) gebunden sind die
grofite Bedeutung. Der Frequenzunterschied zwischen der Resonanz der Wasserprotonen und der
Methylenprotonen der Fettsdureketten betrdgt 225 Hz oder 3,5 ppm bei einer dufleren Feldstarke
von 1,5 T (@ Abb. 9.2). Wenn die Protonen im Wasser und diejenigen in Fett im selben Voxel
sind, dann wird sich der Unterschied in der Prazessionsfrequenz als Phasendifferenz zwischen
den Protonen in Fett und Wasser duflern, nachdem beide Protonen in die XY-Ebene ausgelenkt
wurden bzw. die transversale Relaxation erreicht haben. Da die Protonen in Wasser eine héhere
Resonanzfrequenz als die Protonen in Fett haben, wird die Phase fiir Wasserprotonen grofSer als
diejenige von Protonen in Fett sein. Am Zeitpunkt 0 (Beginn der transversalen Relaxation) sind
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z z z
_ _ 90 frequenzselektiver _
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X x X Spoiler-Gradient
a b 4

B Abb. 9.1a-c Frequenzselektive Fettsuppression. a Ein fiir Fett frequenzselektiver 90°-RF-Puls wird eingestrahlt
und klappt den Magnetisierungsvektor von Fett in die transversale Ebene (b). Die Fett-Spins beginnen zu depha-
sieren, wobei die Dephasierung durch einen Spoiler-Gradient beschleunigt wird und somit am Ende nur noch die
Langsmagnetisierung des Wassers tbrig bleibt (c)

Wasser Fett

ppm :3 T & 5 4 3 2 1 0

B Abb. 9.2 Ursache des chemischen Verschiebung zwischen Fett und Wasser: Die Resonanzfrequenzen von
Protonen in Wasser und Fett liegen bei 1,5 T 220 Hz oder 3,5 ppm auseinander

die Protonen in Wasser und Fett in Phase (,,in-phase®). Im Laufe der Zeit geraten sie aufler Phase
(»opposed phase“ oder ,,out-of-phase) wird. Bei einer Magnetfeldstarke von 1,5 T sind 2,2 ms
nach der Anregung (Echozeit) die Phasen von Wasser- und Fettprotonen um 180° entgegengesetzt
(»opposed phase® oder ,,out-of-phase®). Nach einer Echozeit von 4,4 ms ist die Phasendifferenz
wieder 0, d. h. die beiden Protonen sind wieder in Phase (,in phase®). Nach weiteren 2,2 ms
sind die Protonen wieder ,,out-of-phase“ usw. Auf das MR-Bild bezogen bedeutet dies, dass die
transversale Magnetisierung bei In-phase-Bedingungen sich die Wasser- und Fettmagnetisierung
addieren und zu einem starken Signal beitragen, wihrend sich in der Out-of-phase-Situation
die transversale Magnetisierung von Wasser und Fett in einem Voxel subtrahieren (@ Abb. 9.3).
Dies gilt natiirlich nur, wenn sich die Fett- und Wasserprotonen im selben Voxel befinden. Dieser
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TE=0ms TE=22ms
a b

B Abb. 9.3a-c Phasendifferenz von Fett (grauer Pfeil) und Wasser (schwarzer Pfeil) in Abhangigkeit von der
Echozeit (TE). Die TE-Werte gelten fir ein 1,5-T-MR-System. a TE=0 ms b Vektoren der Transversalmagnetisierung
von Fett und Wasser sind bei TE=2,2 ms: entgegengesetzt oder auf3er Phase, woraus ein schwaches MR-Signal re-
sultiert. ¢ TE=4,4 ms: die Transversalmagnetisierung von Wasser und Fett ist in Phase, was sich in einer Summation
des Signals ausdriickt

Sachverhalt kann zur Gewebecharakterisierung in der MR-Bildgebung genutzt werden: Enthalt
z. B. eine Organlésion Fett, dann zeigt sich dies durch einen Abfall des Binnensignal der Lision im
Out-of-phase-MR-Bild verglichen mit dem MR-Bild in Phase. Diese Art von Bildgebung, welche
auch als ,,chemical shift imaging“bezeichnet wird, ist von klinischer Bedeutung beispielsweise bei
der Charakterisierung von Nebennierenlédsionen, bei denen das Vorhandensein von Fett innerhalb
der Lision ein wichtiges Kriterium fiir deren Dignitatsbestimmung ist.

Die beschriebene chemische Verschiebung von Fett und Wasser kann auch zur Fettsuppres-
sion benutzt werden. Diese Methode ist in der Literatur als Dixon-Technik bekannt und kann
dazu benutzt werden, um Wasser oder Fett selektiv zu unterdriicken. Dixon beschrieb eine
Technik, wo zwei Bilddatensatze akquiriert wurden: ein Bilddatensatz wird unter Out-phase-
Bedingungen und ein zweiter unter In-phase-Bedingungen akquiriert. Die Signalintensitdten
dieser beiden unterschiedlichen Bilder kann beschrieben werden als:

@ Abb. 9.3b: Wasser minus Fett

@ Abb. 9.3c: Wasser plus Fett

Durch Addition der beiden Aufnahmen kann ein Wasserbild und durch Subtraktion der ersten
Aufnahme (8 Abb. 9.3b) von der zweiten (8 Abb. 9.3c) kann ein reines Wasser- und reines
Fettbild rekonstruiert werden.

Eine modifizierte Dixon-Technik zur Fettsuppression ist die IDEAL-Technik (,iterative
decomposition of water and fat with echo asymmetry and least-squares estimation®). Die An-
wendung von IDEAL fiihrt zu einer sehr homogenen Fettsuppression in allen Kérperregionen
bei gleichzeitigem Erhalt des SNR und der Bildqualitat.

9.3 Short-Time-Inversion-Recovery-Sequenzen

STIR(,,short-time inversion recovery®)-Sequenzen sind zur Unterdriickung des Fettsignals
sehr geeignet und bieten bei allen Feldstirken eine zuverléssige Fettsuppression. Vor allem bei
Niederfeld-Geriten wird die STIR-Sequenz oft zur Erzeugung von fettsupprimierten Bildern
eingesetzt. STIR-Sequenzen zur Fettsuppression werden auch tiberall dort eingesetzt, wo mittels
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9.4 . Spectral-Presaturation-with-Inversion-Recovery-Sequenz

frequenzselektiver Fettsuppression keine verldssliche Fettunterdriickung erreicht werden kann.
Die Basisphysik der STIR-Sequenz ist weiter vorne exakt beschrieben (» Abschn. 7.5).

9.4 Spectral-Presaturation-with-Inversion-Recovery-Sequenz

SPIR ist dhnlich STIR eine Inversionstechnik zur Unterdriickung des Fettsignals. Im Gegen-
satz zur STIR(,spectral presaturation with inversion recovery“)-Sequenz, welche mit einem
180°-Sittigungspuls beginnt, ist der initiale Puls bei SPIR exakt ein auf den Fett-Peak abge-
stimmter frequenzselektiver Puls. Ein wichtiger Punkt ist die Tatsache, dass SPIR keine eigene
Pulssequenz ist. SPIR ist vielmehr ein Zusatz, welcher Pulssequenzen vorangestellt werden
kann. Typischerweise wird SPIR mit einer T1-gewichteten Sequenz kombiniert, um fettsup-
primierte MR-Bilder zu erhalten.
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10.1 Hintergrund

In den bereits vorgestellten schnellen Pulssequenzen werden die notwendigen Phasenkodier-
schritte in schnellerer Folge ausgefiihrt als in den elementaren Sequenzen. Auf diese Weise
werden wesentlich kiirzere Aufnahmezeiten erreicht als mit konventioneller Technik. Allerdings
hat die Beschleunigung der Datenakquisition Grenzen. Die Geschwindigkeit aller schnellen
Sequenzen hingt unter anderem entscheidend von Stirke und Schaltrate der Frequenz- und
Phasenkodiergradienten ab. Zu schnelles Schalten starker Gradienten erzeugt iibermaflig starke
elektrische Wirbelfelder im Gewebe, welche ihrerseits zur Stimulation peripherer Nervenzellen
fithren konnen. Dadurch sind dem Einsatz immer schnellerer Gradientensysteme physiologi-
sche Grenzen gesetzt.

Als weiterer kritischer Faktor kommt die Erwdrmung des Gewebes durch die HF-Anre-
gungspulse hinzu (spezifische Absorptionsrate, ,specific absorption rate, SAR). Im Interesse
der Patientensicherheit ist die absorbierte Energie pro Zeiteinheit durch Grenzwerte limitiert.
Auch diese Grenzwerte konnen bei der Verwendung grofler Pulswinkel die Akquisitionsge-
schwindigkeit einschrinken.

10.2 Prinzip der parallelen Bildgebung

Angesichts dieser Limitationen ist die parallele Bildgebung eine interessante methodische Er-
ganzung. Sie basiert auf der gleichzeitigen Signaldetektion mit mehreren Empfangsspulen, die
meist nebeneinander und nah an der Kérperoberfliche platziert werden. Mit einem solchen
sogenannten Spulenarray lésst sich ein weiterer Geschwindigkeitsgewinn erzielen, dies aller-
dings auf grundlegend andere Weise als mit den schnellen Sequenzen. In parallelen Methoden
wird nicht die Abfolge der Phasenkodierschritte weiter beschleunigt, sondern stattdessen deren
Anzahl reduziert. Die gewiinschte Zeitersparnis wird damit ohne hohere Schaltraten der Gra-
dienten und ohne gesteigerte Gewebserwirmung erreicht.

Die Reduktion der Phasenkodierung erfolgt konkret durch die Vergroflerung des Abstands
der Kodierschritte im K-Raum. Wird der Abstand beispielsweise verdoppelt, so wird die maxi-
male Phasenkodierung mit nur der Hélfte der Schritte und damit in der Hilfte der Zeit erreicht.
In der rein gradientenbasierten Bildgebung fiihrt eine solch reduzierte Akquisition zur Verklei-
nerung des FOV in Richtung der Phasenkodierung (@ Abb. 10.1). Uberstehende Bildanteile
erscheinen dabei am gegeniiberliegenden Bildrand als Faltungsartefakte.

Bei der Vermeidung der Faltungsartefakte spielt nun die parallele Detektion die entschei-
dende Rolle. Von jedem Element des Spulenarrays erhélt man ein separates Bild mit reduziertem
FOV. In diesen Einzelbildern sind durch die Faltung verschiedene Bildanteile iiberlagert und
dadurch nicht unterscheidbar. Allerdings geschieht die Uberlagerung mit verschiedenen Ge-
wichtungen, die von der rdumlichen Empfindlichkeit des jeweiligen Spulenelements abhéngen.
In @ Abb. 10.1 ist z. B. die vordere Spule empfindlicher fir das Gesicht, wihrend die hintere
vor allem den Hinterkopf abbildet. Dank dieser verschiedenen Perspektiven ist es moglich, die
tiberlagerten Bildanteile mathematisch zu trennen und so ein faltungsfreies Bild im ganzen FOV
zu rekonstruieren. Fiir die hierzu notwendige Signalverarbeitung gibt es verschiedene Forma-
lismen, wie SENSE (,sensitivity encoding®), GRAPPA (,,generalized autocalibrating partially
parallel acquisition) und ARC (,,autocalibrating reconstruction for cartesian imaging®), die
jedoch in der Regel zu dhnlichen Ergebnissen fithren. Im Unterschied zur konventionellen MRI
mit reiner Fourier-Rekonstruktion fithrt die besondere Mathematik der parallelen Bildgebung
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Parallele Datenakquisition  Einzelbilder Rekonstruiertes Bild

¢ Reduzierte Phasenkodierung ¢ Reduziertes FOV in » Vollstéandiges FOV
(Faktor 1.0-4.0) Phasenkodierrichtung ohne Einfaltung

* Array von Empfangsspulen » Gewichtung des Signals * Homogene Gewichtung
(mind. 2 Spulenelemente) durch Spulensensitivitat

B Abb. 10.1 Detektion des MR-Signals mittels paralleler Bildgebung mit mehreren Empfangsspulen gleichzeitig:
Diese erlaubt es, die Schrittweite der Phasenkodierung zu erhéhen und so die Akquisition insgesamt zu beschleu-
nigen. In Einzelspulenbildern fiihrt die reduzierte Akquisition zur FOV-Einschrankung und typischen Einfaltung
tberstehender Bildanteile. Durch Kombination der Einzelbilder kann jedoch ein vollstandiges Bild ohne Faltungs-
artefakte rekonstruiert werden

dazu, dass die Stirke des Rauschens im Bild variiert. Dies ist bei der radiologischen Analyse der
Bilder und insbesondere bei der Bestimmung des Signal-zu-Rausch-Verhaltnisses (,,signal-to-
noise ratio‘, SNR) zu beriicksichtigen.

10.3 Besondere Anforderungen

Fir die parallele Bildgebung bendtigt man auf der Geréteseite in erster Linie ein geeignetes
Array von Empfangsspulen. Sie sollten nah an den abzubildenden Strukturen platziert wer-
den und diese vorzugsweise umgeben, um moglichst verschiedene Perspektiven zu erhalten.
Wichtig ist daneben, dass sich die Empfindlichkeitsprofile der Arrayelemente wihrend einer
Untersuchung nicht erheblich verdndern. Um diese Anforderungen zu erfiillen, werden meist
starre Anordnungen verwendet, die spezifisch fiir einzelne Korperteile optimiert sind, wie fiir
Kopf, Schulter, Wirbelsaule, Handgelenk oder Knie. Fiir die parallele Bildgebung von Thorax
und Abdomen werden auch flexible Arrays verwendet, die sich am Patienten individuell fi-
xieren lassen.

Die Zahl der Spulenelemente variiert je nach Anwendung typischerweise zwischen zwei
und 32, wobei eine groflere Elementanzahl grundsitzlich ein hoheres SNR liefert und star-
kere Beschleunigungen erlaubt. Im Forschungsbereich wird derzeit mit Arrays von bis zu
128 Elementen experimentiert. Fiir den Betrieb des Spulenarrays bendtigt man schliefllich
eine entsprechende Anzahl unabhingiger Empfangskanile am MR-Gerit. Um die Zahl der
benotigten Kanile zu begrenzen, bieten einige Gerite die Moglichkeit, aus einer groflen Zahl
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von montierten Spulenelementen fiir eine gegebene Aufnahme nur die jeweils geeignetsten zur
Datenakquisition auszuwihlen.

© Fiir die zuverlassige Bildrekonstruktion ist es bei parallelen Techniken entscheidend, die
kodierende Wirkung der individuellen Empfangssensitivitaten prazise zu bestimmen. Dies
kann durch eine Kalibration zum Beginn der Untersuchung oder durch eingebettete Refe-
renzmessungen wahrend der eigentlichen Bildakquisition geschehen.

10.4 Anwendungsbereich

Die parallele Akquisition ldsst sich mit praktisch allen bekannten Sequenzen und Kontrastmecha-
nismen kombinieren und zu deren Beschleunigung einsetzen. Von zentraler Bedeutung ist dabei,
dass die Beschleunigung den Bildkontrast in der Regel nicht verdndert. Daher konnen parallel ak-
quirierte Bilder nach denselben Kriterien interpretiert werden wie ihre herkémmlichen Pendants.

Der Geschwindigkeitsgewinn ergibt sich direkt aus der Reduktion der Phasenkodierung.
Der Faktor, um den der Abstand der Phasenkodierschritte erhoht wird, ist gleich dem Beschleu-
nigungsfaktor. Dieser kann beliebige ganzzahlige oder gebrochene Werte annehmen und variiert
in klinischen Anwendungen meist zwischen 2,0 und 4,0. Die Grenze der Beschleunigung ist
mathematischer Natur und trigt der Tatsache Rechnung, dass die Verschiedenheit der Emp-
findlichkeitsprofile im Gewebe limitiert ist. Eine Ausnahme bilden 3D-Verfahren, die mit zwei
Phasenkodierrichtungen mehr Spielraum fiir die Beschleunigung bieten. Zu hohe Beschleu-
nigungsfaktoren duflern sich generell in geringem SNR mit lokal iiberh6htem Rauschen oder
Faltungsartefakten.

Aufkommerziellen MR-Geridten werden parallele Methoden derzeit unter den Bezeichnun-
gen SENSE, IPAT (,,integrated parallel acquisition technique®), ASSET (,array spatial sensitivity
encoding technique®), ARC und SPEEDER (Handelsname des Programms der Firma Toshiba)
angeboten und in der klinischen Bildgebung vielseitig eingesetzt. Eine erste Klasse von An-
wendungen bilden Aufnahmen, in denen besonders grofle Mengen an Bildinformation (hohe
Auflésung, viele Schichten, 3D) in akzeptabler Zeit gewonnen werden miissen. Dies trifft auf
viele anatomische und insbesondere angiographische Untersuchungen zu. Einsatzgebiete der
Parallelisierung sind:

Verkiirzung des Atemstillstands fiir Patienten,

Erh6hung der zeitlichen Auflosung beispielsweise der Herzbewegung oder einer Kont-

rastmittelpassage,

Unterdriickung von Bildfehlern.

Die Reduktion der Aufnahmedauer verringert generell die Gefahr von Bewegungsartefakten. In
Sequenzen mit langen Akquisitionsintervallen kann auflerdem durch die ETL-Verkiirzung der
Einfluss diverser Fehlerquellen reduziert werden. Dies gilt besonders fiir die echoplanare Bild-
gebung (,,echoplanar imgaging®, EPI), bei der Inhomogenitaten des statischen Magnetfelds und
Relaxation wahrend der Akquisition hdufig zu erheblichen Artefakten und Verlust an Auflosung
fithren. Als wirksame Abhilfe gegen diese Probleme hat sich die Parallelisierung speziell in der
Diffusionsbildgebung etabliert. Durch besonders schnelles Umschalten der Gradientenfelder ist
EPI auflerdem eine der lautesten gebrauchlichen Sequenzen. Bei Bedarf bietet sich die parallele
Akquisition hier alternativ als Mittel zur Larmreduktion an. Denn durch die ETL-Verkiirzung
bei gleichbleibender Dauer kann die Schaltrate der Gradienten reduziert werden.
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10.4 - Anwendungsbereich

Generell sollte der Einsatz einer parallelen Methode immer dann in Betracht gezogen wer-
den, wenn eines der vorgenannten Motive vorliegt. Eine weitere Bedingung ist allerdings, dass
die geplante Sequenz eine gewisse SNR-Reserve aufweist. Diese ist notwendig, weil die Reduk-
tion der Akquisitionsdauer mit Ausnahme weniger spezieller Situationen einen SNR-Verlust
mit sich bringt.
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Das Blutkreislauf-System kann mittels Magnetresonanztomographie auf unterschiedlichen
Ebenen untersucht werden. GefdfSe lassen sich direkt abbilden (MR-Angiographie, MRA) und
im Hinblick auf anatomische Besonderheiten, Verengungen, Ausweitungen oder Dissektionen
untersuchen. Dieses Gebiet ist durch die Einfithrung von Kontrastmitteln stark beeinflusst
worden, welche auch zeitaufgeloste Techniken einfacher gemacht haben. Die Magnetresonanz
kann nicht nur das Blut in den Gefiaflen abbilden, sondern auch Gefifiwinde und ihre patho-
logischen Veranderungen darstellen.

Blutgefifle und Kapillaren mit Durchmessern deutlich <1 mm kénnen normalerweise nicht
direkt abgebildet werden. Es ist jedoch moglich, das Signal eines Gewebes vom Grad seiner
Durchblutung abhéngig zu machen und so relative regionale Unterschiede der Organperfusion
direkt sichtbar zu machen.

Im Hirn lasst sich eine durch ,,Hirnaktivitit“ verursachte Veranderung der Sauerstoffsdtti-
gung des Kapillarblutes mit der funktionellen MR-Tomographie (fMRI) indirekt beobachten.

Die MR-Bildgebung am Herzen zeichnet sich durch einige Besonderheiten aus. Mit einer
Kombination mehrerer MR-Aufnahmen des Herzmuskels konnen breitgeficherte klinische
Fragestellungen beantwortet werden.

11.1 Angiographie

Mit einer MR-Angiographie (MRA) versucht man, Gefafle direkt abzubilden und im Hinblick
auf anatomische Besonderheiten, Verengungen, Ausweitungen oder Dissektionen zu untersu-
chen. Die Magnetresonanz kann das Blut in Arterien, Venen und Herzkammern, aber auch
Geféflwande und ihre pathologischen Veranderungen abbilden. Haufig ist der arterielle Gefaf3-
baum von Interesse und man versucht, ihn selektiv, unter Unterdriickung von Signal aus Venen
und Geweben, darzustellen (Arteriographie). Die MR-Angiographie ist durch die Einfithrung
von Kontrastmitteln stark beeinflusst worden, welche auch zeitaufgeldste Untersuchungen ver-
einfacht haben.

Angiographische Techniken sind dafiir optimiert, das Blut und seine Umgebung mit mog-
lichst unterschiedlichen Signalstirken abzubilden. Fiinf der vorgestellten Techniken (Time-
of-Flight-, Phasenkontrast-, Volumeneinstrom- und Herzphasen-Differenz-MRA, sowie
Black-Blood-MRA) gelingt das, wenn sich das Blut schneller als dessen Umgebung bewegt.
Die kontrastmittelunterstiitzte MRA bildet dagegen Korperregionen hell ab, in denen ein Kon-
trastmittel die Relaxationszeit der Wasser-Langsmagnetisierung auf Werte <100 ms verkiirzt.
Kurz nach einer direkten Injektion in das vendse Gefaf3system ist dies nur in den Blutgefifien
der Fall.

11.1.1 Blutdarstellung mit positivem Kontrast

In der klinischen Routine werden MRA-Techniken, die das Blut hell abbilden, am haufigs-
ten eingesetzt (Bright-Blood-Techniken). Beispiele werden in den nachfolgenden Kapiteln
(™ Abschn. 11.1.2 bis » 11.1.7) kurz vorgestellt. Positiv kontrastierte Gefafle sind einfacher zu
erkennen. Bei der elektronischen Nachverarbeitung kénnen sie zudem mit weniger Aufwand
auf Projektionen durch den Datensatz gut sichtbar gemacht werden. Es ist jedoch ein gemein-
samer Nachteil dieser Methoden, dass turbulent flieflendes Blut meist kein Signal liefert und
deshalb vom Hintergrund nicht kontrastiert dargestellt wird. Davon sind haufig auch wichtige



” 11

11.1 - Angiographie

B Abb. 11.1 Partialvolumeneffekte beim Kippen der Abbildungsschicht aus der senkrecht auf der GefaBlangs-
achse stehenden Ebene. Der GefaBdurchmesser scheint in der Abbildung der gekippten Ebene verkleinert

Gefifabschnitte betroffen, wie z. B. Verzweigungen oder Ausflussbereiche von Verengungen.
Das Problem kann im Allgemeinen nur dadurch gemildert werden, dass die Echozeit so kurz
wie moglich gehalten wird.

Die angiographischen Verfahren konnen zwei(2D)- wie auch dreidimensionale (3D-) Da-
tensétze liefern, wobei auch 2D-Bilder in der Nachverarbeitung zu 3D-Volumina kombiniert
werden konnen. 3D-Aufnahmen haben im Allgemeinen den Vorteil, dass diinnere Schichten
ohne Schichtabstand abgebildet werden kénnen. Sie konnen auch in der Nachverarbeitung mit
guter Auflosung aus allen Richtungen betrachtet und neu formatiert werden. Bei 2D-Aufnah-
men werden die Schichten vorzugsweise senkrecht zur Flussrichtung der interessierenden Ge-
fafle gelegt und der Reihe nach entgegen der Flussrichtung gemessen. So konnen unerwiinschte
Sittigungs- und Partialvolumeneffekte minimiert werden (8 Abb. 11.1).

11.1.2 Time-of-Flight-Angiographie

Die TOF-MR-Angiographie stellt Blut hell dar, das schnell durch die Abbildungsebene hindurch
fliefit. Schwerpunktmaf3ig wird sie heute mit axialer Schichtfithrung fiir die Darstellung der
Geféfisysteme in Hals und Kopf eingesetzt (z. B. fiir die Karotiden und den Circulus arteriosus
Willisii). Sie bleibt aber fiir Geféif3e in allen Korperregionen eine Option.

Der Ausdruck ,time of flight* ist wahrscheinlich von einer Massenspektroskopietechnik
iibernommen worden, bei der Molekiilfragmente mit unterschiedlichen Massen, aufgrund un-
terschiedlich langer Flugzeiten durch eine Vakuumréhre, voneinander getrennt werden. In der
TOF-MRA sind es die Spins der Wassermolekiile, die sich im Blut durch die Gefafle bewegen.
Ein Gefif$ wird dann hell abgebildet, wenn kontinuierlich Spins in der Abbildungsebene durch
neu hereinfliefende ,,frische” Spins ersetzt werden (In-Flow- oder Einstromeffekt; @ Abb. 11.2).

TOF-MRA-Sequenzen sind Gradientenechosequenzen mit kurzen Repetitions- (etwa
<50 ms) und moglichst kurzen Echozeiten. Die Pulswinkel variieren von etwa 20-40° in 3D-
Aufnahmen bis zu 90° in 2D-Aufnahmen. Die Magnetisierung von Spins, die unbewegt im
abgebildeten Volumen ruhen, wird durch die in rascher Folge eingestrahlten Anregungspulse
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@8 Abb. 11.2 Prinzip der TOF-MR-Angiographie: Die Graustufen reflektieren die Intensitét der Lingsmagnetisierung

stark gesittigt (@ Abb. 3.3 und @ 3.4). Sie erzeugt nur ein sehr kleines Signal und stationéres
Gewebe erscheint im MR-Bild dunkel. Die Magnetisierung von Spins, die mit dem Blut in die
Abbildungsebene hineinflieflen, ist dagegen noch nicht durch die Anregungspulse beeintréch-
tigt worden. Sie ist maximal grof3 und entspricht der Gleichgewichtsmagnetisierung. Nach der
Auslenkung durch einen Puls im Abbildungsvolumen erzeugt sie ein entsprechend grofies Signal.

Wenn die frisch zugestromten Spins das Abbildungsvolumen nicht innerhalb einer TR-
Periode wieder verlassen, wird ihre Magnetisierung durch nachfolgende Pulse ebenfalls weiter
abgesittigt. Thr MR-Signal wird immer kleiner und das Gefaf3 kontrastiert sich immer schlech-
ter, je weiter sich beide vom Eintrittsort in die Abbildungsschicht entfernen. Das wird zum
Problem, wenn sich das Blut lange im Abbildungsvolumen aufhalt bei

langsamem Fluss (Aneurysmen, falsche Lumen, Gefiffwandnéhe, Gefifimalformationen

etc.),

kurvigem Gefaflverlauf,

der Messung von dicken Schichten (vor allem 3D-Aufnahmen).

Bis zu einem gewissen Grad kann der zunehmende Signalverlust durch eine allméhliche Ver-
groferung des Pulswinkels kompensiert werden, den die Spins auf ihrem Weg durch das Abbil-
dungsvolumen erfahren (,tilted optimized non-saturating excitation, TONE). Die Aufnahme
eines dickeren 3D-Volumens kann auch in die Aufnahme mehrerer diinnerer Subvolumina
aufgeteilt werden (,, multiple overlapping thin slab acquisitions®, MOTSA).

Ein maximaler In-Flow-Effekt wird bei der Aufnahme diinner 2D-Schichten senkrecht zur
Flussrichtung eines Geféf3es erzielt. 2D- Aufnahmen kénnen deshalb bei der Untersuchung von
Gefiflen mit langsamem Fluss, z. B. im portalvenosen System, vorteilhaft sein.

Probleme mit der Sattigung der Magnetisierung konnen auch dann entstehen, wenn ein
Geféf3 nicht geradlinig verlduft, sondern aus der Abbildungsebene heraus- und danach wieder
in sie hineinfiihrt. Die Signalintensitit in distalen Abschnitten kann dann stark reduziert sein.

Die Signalvergréflerung durch das einfliefSende Blut hidngt nicht davon ab, von welcher Seite
her der Einstrom in die Abbildungsschicht erfolgt. Deshalb kénnen Venen in der TOF-MRA nicht
ohne weiteres von Arterien unterschieden werden. Hier hilft eine regionale Vorsittigung, bei der
die Magnetisierung in einer Schicht distal (Arteriographie) oder proximal (Phlebographie) zur
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@ Abb. 11.3 Unterscheidung von Arterien und Venen in der TOF-MR-Angiographie. Nach dem Vorsattigen der
Magnetisierung in einer der Abbildungsschicht benachbarten Region hangt die Signalintensitat in einem Gefall
starker von der Blutflussrichtung ab

Abbildungsschicht vor Beginn der Datenaufnahme vollstindig abgeséttigt wird. Blut, das aus der
Vorsittigungsschicht in das Abbildungsvolumen einstromt, wird dunkel abgebildet (@ Abb. 11.3).

Die Unterdriickung des Signals von ruhendem Gewebe (z. B. weifSer Hirnsubstanz) kann
durch die Sittigung der Magnetisierung von mit Makromolekiilen in Wechselwirkung tretenden,
»gebundenen® Protonen (» Abschn. 3.6) verstirkt werden, was in den meisten Fillen die Kont-
rastierung der Gefifle verbessert. Auch eine Unterdriickung des Fettsignals kann niitzlich sein.

In der Anwesenheit von moderaten Konzentrationen eines MRA-Kontrastmittels ist die
Signalintensitat der Gefifle hoher, die Unterscheidung von Venen und Arterien wird jedoch
erschwert.

Bei der Befundung von TOF-MRA-Daten gilt es zu bedenken, dass im Allgemeinen Gefaf3-
durchmesser unterschitzt und Stenosen tendenziell iiberschitzt werden, sowie, dass Gefidfle mit
langsamem Fluss oder kurvigem Verlauf schlecht kontrastiert sein konnen. Es kann umgekehrt
aber auch Gewebe mit aulergewohnlich kurzen Relaxationszeiten, z. B. durch Methdmoglobin
in subakuten Himatomen oder Thromben verursacht, unerwartet hell abgebildet werden. Zu
den Pluspunkten der TOF-MR-Angiographie zahlen deren Robustheit in der Routine und die
effiziente Akquisitionszeit.

11.1.3 Phasenkontrastangiographie

Die Phasenkontrastangiographie (,,phase-contrast angiography*, PCA) stellt Blut hell dar, das
in die Richtung eines vom MR-Tomographen erzeugten Gradientenfeldes flief3t. Sowohl die
Richtung als auch die Stérke des Feldes konnen bei der Datenaufnahme variiert werden. Damit
konnen die Flussrichtung und auch der Bereich der Flussgeschwindigkeiten definiert werden,
fiir welche die Sequenz empfindlich ist. Fiir alle abgebildeten Voxel kénnen gemittelte Flussge-
schwindigkeiten quantitativ gemessen werden.

2D-Aufnahmen vor und hinter einer Stenose, z. B. durch eine Nierenarterie, senkrecht zur
Gefifllangsachse, erlauben eine Schitzung des Druckabfalls iiber die Verengung. Mit einer
Messung durch die Stenose konnen zudem die maximale Strémungsgeschwindigkeit und die
prozentuale Lumenverengung verifiziert werden.
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B Abb. 11.4 Schematische Darstellung einer Phasenkontrast-MRA-Sequenz

In einem anderen Beispiel kann mit einer 2D-Schichtfithrung durch die aufsteigende Aorta,
nahe oberhalb der Aortenklappe, eine Verteilung der Ausflussgeschwindigkeiten des Blutes iiber
den Aortenquerschnitt fiir ,,alle” (z. B. 20) Phasen des Herzschlags ermittelt werden. Dazu werden
mehrere 2D-Phasenkontrastangiogramme in Synchronisation mit dem Herzrhythmus und in
unterschiedlichen Herzphasen aufgenommen (,CINE phase contrast imaging®). Solche Daten
erlauben eine Schitzung des Herzschlagvolumens und des Herzminutenvolumens. Zudem kénnte
das Vorliegen einer Aortenklappeninsuffizienz diagnostiziert und das entsprechende Ruckfluss-
im Verhiltnis zum Ausstofivolumen quantifiziert werden. Aus dem Geschwindigkeitsprofil sind
auch Informationen iiber die an den Gefifiwédnden wirkenden Scherkrifte ableitbar.

3D-Phasenkontrastaufnahmen kommen hauptséchlich bei der Abbildung der Gefifle im
Kopf zum Einsatz, wobei auch mit einer sagittalen Schichtfithrung sehr gute Resultate erhalten
werden konnen.

Phasenkontrast-MRA-Sequenzen sind Gradientenechosequenzen mit Repetitionszeiten im
Bereich von 10-20 ms und moglichst kurzen Echozeiten (etwa 5-10 ms). Die Sequenzen werden
durch ein ,,bipolares Gradientenimpulspaar®, das zeitlich zwischen der Hochfrequenzanregung
und der Signalaufnahme angelegt wird, auf Flusseffekte empfindlich gemacht (& Abb. 11.4). Es
bewirkt eine Veranderung der Signalphase von sich bewegenden Spins, wihrend das Signal von
stationdren Spins unverindert ist (@ Abb. 11.5).

Fiir Spins, die beide Halften des Impulspaares am selben Ort erfahren, haben sie nur vernach-
lassigbare Auswirkungen. Durch den ersten Impuls wird zwar die Feldstérke, die sie erfahren,
verdndert. Thre Larmorfrequenz dndert sich proportional und sie drehen sich unterschiedlich weit
um das duflere Magnetfeld, je nachdem wo sie sich im Gradientenfeld befinden. Da die Spins wih-
rend der zweiten Impulshélfte immer noch am selben Ort sind, erfahren sie eine Feldveranderung,
deren Betrag genau gleich grofd ist wie in der ersten Hilfte, deren Vorzeichen jedoch umgekehrt
ist. Spins, die zuvor eine Feldverstiarkung erfahren haben und in der Drehung um das Feld vor-
ausgeeilt sind, erfahren jetzt eine gleich starke Feldabschwéchung und verlieren ihren Vorsprung
in der Drehbewegung wieder. Somit hat die Magnetisierung stationarer Spins nach dem Gradien-
tenimpulspaar dieselbe Phasenlage, so als wiren die Gradienten nicht angelegt worden.

Die Situation ist anders, wenn sich Spins verschieben. Wegen des Ortswechsels kann die
Feldinderung, die sie wihrend der zweiten Impulspaarhilfte erfahren, keine vollstaindige Kom-
pensation der Phasendnderung aus der ersten Hilfte mehr bewirken. Die Phase der Magnetisie-
rung bleibt um einen Betrag verandert, der von der Geschwindigkeit abhangt, mit der die Spins
entlang der Gradientenrichtung vorankommen. Die Geschwindigkeit lasst sich bei Kenntnis
des angelegten Gradientenimpulspaares aus der Phasendnderung berechnen.

Das Vorzeichen der Phasendnderung ist durch die Flussrichtung im Verhaltnis zur Gra-
dientenrichtung definiert. Wenn es fiir Arterien positiv ist (Phasenanderung von 0 bis +180°)
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B Abb. 11.5a-d Durch ein bipolares Gradientenimpulspaar verursachte Phasenanderung von ruhenden Spins
(a, A@,=0), langsam entlang des Gradientenfeldes flieBenden Spins (b, Ap,>0), schneller flieBenden Spins

(¢, Ap >A@,), und schnell in die Gegenrichtung flieBenden Spins (d, Ag =-A@,). In einem Phasenkontrast-Bild
kodiert der Graustufenwert eines Pixels den gemittelten Differenzwinkel, Ag, der im entsprechenden Voxel
gemessen wird

und Arterien im MR-Bild hell dargestellt werden, ist es in Venen typischerweise negativ (0 bis
-180°) und Venen werden dunkel abgebildet. Oder gerade umgekehrt.

Phasenwinkel zwischen -180° und +180° kénnen ohne weitere Vorkehrungen korrekt den
entsprechenden Flussgeschwindigkeiten zugeordnet werden. Wenn sich aber Spins so schnell
bewegen, dass sie eine Phasendnderung grofler als +180° (z. B. +200°) erfahren, dann wird
diese vom Rechner als negative Phasenanderung von -160° interpretiert. Im Bild zeigt sich dies
etwa daran, dass ein am Rand hell dargestelltes Gefdf$ im schnell flielenden Zentrum plotzlich
ganz dunkel ist, oder umgekehrt. Dieses Phdnomen wird in der Literatur als ,,phase wrap“ oder
»phase aliasing® bezeichnet. Es kann durch eine geeignete Wahl des VENC-Parameters (,,velo-
city encoding®) bei der Messung vermieden werden.

Die VENC-Geschwindigkeit sollte auf einen Wert gesetzt werden, der etwas grofier ist als die
schnellste erwartete Flussgeschwindigkeit im Abbildungsvolumen. Dafiir sind einige Vorkennt-
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nisse erforderlich. So variieren arterielle Flussgeschwindigkeiten von wenigen cmes™ bis zu tiber
200 cmes™ in der Aorta ascendens. Eine bewusst zu tiefe Wahl der VENC-Geschwindigkeit
kann sinnvoll sein, wenn die Empfindlichkeit der Sequenz hinsichtlich kleiner Flussgeschwin-
digkeiten erh6ht werden soll, oder wenn Gefifidurchmesser moglichst nur wenig unterschatzt
werden sollen. Der VENC-Parameter bestimmt die Stirke des bipolaren Gradientenimpuls-
paares und damit die Proportionalitdtskonstante zwischen beobachteter Phasendnderung und
Flussgeschwindigkeit.

Die absolute Phasenlage eines MR-Signals hangt von vielen Faktoren und Storfaktoren
ab. Deshalb wird in der Phasenkontrast-MRA eine Messung wiederholt, wobei im zweiten
Durchgang das bipolare Gradientenimpulspaar veridndert wird: Entweder wird die Impuls-
starke auf null gesetzt oder ihr Vorzeichen wird umgedreht, so dass ein (+/-)-Impulspaar zu
einem (-/+)-Impulspaar wird. Durch Subtraktion der beiden Datensétze kann ein konstanter
Fehlbetrag in der Phasenmessung korrigiert werden. Die minimale Messzeit wird dadurch
allerdings verldngert.

Mit der Aufnahme von vier Datensitzen, mit variierender Ausrichtung des bipolaren
Gradientenimpulspaares, konnen die drei Komponenten des Flussgeschwindigkeitsvektors
quantitativ und fehlerkorrigiert bestimmt werden. So konnen Datensétze rekonstruiert wer-
den, die flielendes Blut unabhingig von der Flussrichtung hell abbilden, und die anderen
Angiographiedatensitzen sehr dhnlich sehen. Solche Phasenkontrastangiogramme haben etwa
gegeniiber TOF-Angiogrammen den Vorteil, dass die Helligkeit, mit der das Blut abgebildet
wird, nicht von der Flussrichtung abhingt, sondern allein durch die Flussgeschwindigkeit
bestimmt ist.

In der Anwesenheit von moderaten Konzentrationen eines MRA-Kontrastmittels ist die
Signalintensitit der Gefdfle hoher und das SNR verbessert.

Die Aufnahme von 3D-Phasenkontrastangiogrammen mit einer Flusskodierung in drei
Raumrichtungen kann zeitaufwéndig sein. Schnell flieBendes Blut in grofleren Arterien und
beinahe ruhendes Blut, z. B. in Aneurysmen oder Malformationen, kann nicht in einer einzigen
Messung mit guter Empfindlichkeit korrekt abgebildet werden. Auch bei der Phasenkontrast-
angiographie gilt, dass tendenziell Gefifidurchmesser unterschitzt und Stenosen iiberschatzt
werden.

© Zuden Pluspunkten der Phasenkontrastangiographie zéhlen die quantitative und értlich
aufgeloste Messung von Flussgeschwindigkeiten und Flussrichtungen, sowie die gute
Unterdriickung des Signals stationarer Strukturen.

Phasenkontrast-MRA-Messungen konnen besser als andere MRA-Techniken fiir kleine Fluss-
geschwindigkeiten oder Fluss innerhalb der Abbildungsschicht optimiert werden. Die quantita-
tiven Daten, die die CINE-Phasenkontrastangiographie, mit zeitaufgelsten Geschwindigkeits-
und Flussprofilen fiir verschiedene Phasen des Herzrhythmus liefert, konnen nicht mit anderen
MR-Methoden gewonnen werden.

11.1.4 Volumeneinstromangiographie

Diese Technik sorgt mit geeigneten Sittigungsvorpulsen dafiir, dass die Laingsmagnetisierung
in einem grofleren dreidimensionalen Volumen zum Zeitpunkt der anschlieenden Signal-
aufnahme mdoglichst klein ist. Das Volumen wird dann dunkel abgebildet mit Ausnahme von
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nicht vorgesittigtem Blut, das erst zwischen Vorsittigung und Signalaufnahme in das Abbil-
dungsvolumen hineingeflossen ist. Mit einer zusitzlichen distalen Vorsittigung von vendsem
Blut lassen sich Angiographien aufnehmen, in denen sich Arterien auch ohne Bildsubtraktion
mit gutem Kontrast hell abbilden.

Als Bildgebungssequenz (nach der Vorsittigung) kommt im Normalfall eine voll ausba-
lancierte 3D-SSFP-Gradientenechosequenz, seltener eine schnelle 3D-Spinechosequenz zum
Einsatz.

Ein gutes Anwendungsbeispiel ist die Darstellung von Nierenarterien, bei Patienten und Pa-
tientinnen mit eingeschrankter Nierenfunktion, die méglichst nicht mit Kontrastmittel belastet
werden sollten. Bei der graphischen Planung der Aufnahmen mit axialer Schichtfithrung muss
darauf geachtet werden, dass die Oberkante des vorgesittigten Volumens nur knapp oberhalb
des Nierenarterienabgangs aus der Aorta platziert wird. Wird das Volumen zu weit nach oben
verschoben, muss nicht geséttigtes Blut bis zur Nierenarterie einen weiteren Weg zuriicklegen,
und wird deshalb schlechter kontrastiert.

Mit dieser Technik kann nur ein deutlich kleinerer Abschnitt des arteriellen GefifSbaums
abgebildet werden als mit einer entsprechenden Kontrastmittelaufnahme. Ein weiterer Nachteil
ist die langere Messzeit, die unter anderem aus der Atemsynchronisation der Datenaufnahme
resultiert. Die Bildqualitdt kann in Féllen mit unregelméafliger Atmung stark kompromittiert
sein. Es konnen aber gelegentlich sogar Verzweigungen einer Nierenarterie oder Oberpo-
larterien beobachtet werden, die in der kontrastmittelverstirkten Aufnahme nicht deutlich
abgebildet sind.

11.1.5 Herzphasendifferenz-Angiographie

Diese Herzphasendifferenztechnik nutzt Unterschiede der Signalintensitdt von arteriellem Blut
in systolischen und diastolischen Phasen des Herzzyklus' aus. Die Unterschiede werden vor
allem in schnellen 3D-Spinechosequenzen deutlich, deren in der Flussrichtung des Blutes an-
gelegte Gradienten verstéirkt sind. Sie verursachen einen deutlichen Signalverlust von schnell
flieflenden Spins aufgrund von entsprechenden Phasenidnderungen (» Abschn. 11.1.3; ,,flow
spoiling®). In Phasen des Herzzyklus mit hoher Flussgeschwindigkeit, ist der Signalabfall von
arteriellem Blut besonders grofi. In Herzphasen, in denen sich das arterielle Blut nur langsam
oder gar nicht bewegt ist der Signalverlust dagegen deutlich kleiner.

Werden in systolischen Phasen aufgenommene Bilder (schnell flielendes, dunkles arteri-
elles Blut) von in diastolischen Phasen aufgenommenen Bildern (langsam fliefSendes, helles
arterielles Blut) abgezogen, ergibt die Differenz der Signale von allen Geweben und Venen im
Idealfall null, wihrend das Signal in den hellen Arterien praktisch nicht reduziert wird. So
kann wiederum der arterielle Gefafbaum hell vor dunklem Hintergrund kontrastiert darge-
stellt werden.

Ein Nachteil der Technik besteht darin, dass in einer vorab angefertigten Aufnahme die
jeweiligen Herzphasen mit maximalem und minimalem Signal in den Arterien von Interesse
ermittelt werden miissen.

Als Anwendungsbeispiel erlaubt diese Technik die kontrastmittelfreie Abbildung des ar-
teriellen Gefdlbaums vom Becken bis zu den Fufgelenken in koronarer Schichtfithrung mit
Messzeiten, die fiir den diagnostischen Betrieb im Rahmen liegen. Die Herzphasendifferenz-
Angiographie ist weniger stark von Signalausfillen durch turbulenten Fluss betroffen als andere
Techniken, die Blut positiv kontrastieren.
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11.1.6 Kontrastmittelunterstiitzte MR-Angiographie

Die kontrastmittelunterstiitzte MRA stellt Blut hell dar, sofern die Relaxationszeit seiner
Langsmagnetisierung durch die Anwesenheit eines Kontrastmittels gentigend stark verkiirzt
ist (B Abb. 11.6). Sie ermdglicht sekundenschnelle dreidimensionale Abbildungen grofSer Ab-
schnitte des Gefifisystems in allen Korperregionen mit einem guten SNR und einer raumlichen
Auflosung im Millimeterbereich. Die kontrastmittelunterstiitzte MRA der grofleren Gefafle im
Torso wie auch in der Peripherie ist gut etabliert. Sie wird aber auch héufig in Kombination mit
anderen Techniken zur Beurteilung der Gefifle in Hals und Kopf eingesetzt.

Das Kontrastmittel wird meist iiber einen Zugang in der Armbeuge intravends injiziert.
Es werden gut vertrigliche, aufgrund ihres Gadoliniumgehalts paramagnetische MR-Kont-
rastmittel (» Kap. 14) in Dosen von 0,05-0,1 mmol Gadolinium/kg KG verwendet. Fiir eine
Arteriographie, bei der ein moglichst intensives arterielles Signal und ein moglichst geringes
vendses Signal angestrebt werden, muss die Messung wihrend des ersten Kontrastmitteldurch-
gangs durch die Arterien angefertigt werden. Die Kontrastierung der Arterien verschlechtert
sich danach mit dem Signalanstieg im venosen Blut und in den durchbluteten Geweben. Die
meisten Kontrastmittel diffundieren rasch durch die Kapillarwiande in den extravaskuléren,
extrazelluliren Raum der Organe. Eine Ausnahme besteht im Hirn, wo die Kontrastmittel eine
intakte Blut-Hirnschranke nicht iiberwinden. Das Zeitfenster des arteriellen KM-Einstroms
und des Ansteigens seiner vendsen Konzentration betrégt nur einige Sekunden. Geschwindig-
keit als auch Zeitpunkt der Datenaufnahme sind deshalb sehr wichtig. Die Messzeiten liegen
normalerweise nicht >20 s. Die Abbildungsqualitit von thorakalen und abdominalen Gefiflen
kann so durch das Anhalten des Atems verbessert werden.

Wenn die Messzeit so weit wie moglich verkiirzt ist und die Abbildung der gleichen Kor-
perregion mehrfach wiederholt wird, kann die Dynamik der Kontrastmittelverteilung in drei
Dimensionen zeitaufgelost verfolgt werden.

Es besteht aber auch die Méglichkeit, die abgebildete Kérperregion mit dem Vorankommen
des Kontrastmittelbolus zu verschieben und so ein grofies Gebiet mit mehreren Aufnahmen ab-
zubilden (,,multi-station bolus chase®). Der Patiententisch wird dabei automatisch verschoben.
Die Datensitze konnen in der elektronischen Nachbearbeitung zu einem Gesamtbild zusam-
mengesetzt werden. Im Idealfall kann das arterielle System vom Kopf bis zu den Sprunggelenken
mit einer einzigen optimierten Kontrastmittelinjektion abgebildet werden. Dank der guten
Vertréglichkeit der Kontrastmittel konnen aber auch mehrere Kontrastmittelinjektionen in
einer Untersuchung kombiniert werden.

Kontrastmittelunterstiitzte MRA-Sequenzen sind ,,gespoilte” Gradientenechosequenzen
mit sehr kurzen Repetitionszeiten (etwa 1,7-6 ms) und sehr kurzen Echozeiten (<2 ms), d. h.
hoher T1-Gewichtung. Die Pulswinkel variieren von etwa 15-50°. Die Sequenzen sind eng
verwandt mit den TOF-MRA-Sequenzen, nur sind hier die Repetitions- und Echozeiten noch
einmal stark verkiirzt. Die Magnetisierung von stationdren Spins im Abbildungsvolumen wird
dadurch noch stirker abgesittigt und ergibt ein kleines Hintergrundsignal. Die Magnetisie-
rung des Blutes erholt sich dagegen in Anwesenheit eines Kontrastmittels in gentigend hoher
Konzentration (in der Gréf8enordnung von etwa 5 mmolsl”, abhéngig vom Kontrastmittel) so
schnell, dass sie trotz der rasch eingestrahlten Anregungspulse ein starkes Signal erzeugt und
die entsprechenden Gefif3e leuchtend hell abgebildet werden. Einige Sequenzen unterdriicken
zusitzlich das Fettsignal durch selektive Pulse, die nur die Fettmagnetisierung beeinflussen.

Die Messzeit ist entscheidend. Es werden deshalb alle Tricks angewendet, mit denen sie
verkiirzt werden kann. Zu diesen Methoden, die fast immer das SNR vermindern, gehoren:
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B Abb. 11.6 Verkiirzung der Wasser-T1-Zeit im Blut mit wachsender Kontrastmittelkonzentration. Genahert fiir
eine native T1-Zeit von 1,4 s und eine molare Relaxivitat des Kontrastmittels von 4 I/(mmol « s)

Verkiirzung der Echo- und Repetitionszeiten durch das unvollstandige Auslesen der
Daten in Frequenzrichtung (Fractional-Echo-, Fractional-NEX-, Partial-Echo-, oder
Asymmetric-Echo-Technik; » Abschn. 5.3).

Verringerung der Anzahl Phasenkodier- und/oder Schichtkodierschritte durch das
unvollstindige Auslesen der Daten in Phasenkodier- und Schichtselektionsrichtung
(Partial-Fourier-, Half-Fourier-, oder Half-Scan-Technik, » Abschn. 5.3). Die fehlenden
Daten werden jeweils entweder aus den gemessenen Daten aufgrund von Symmetriebe-
ziehungen geschitzt oder intelligent interpoliert.

Verkiirzung der minimalen Echo- und Repetitionszeiten durch eine Erhéhung der
Empfiangerbandbreite (,,receive bandwidth®); entspricht der Verkleinerung der Wasser-
Fettverschiebung (,water-fat shift®).

Parallele Bildgebung (» Kap. 10) ermdglicht bei der Verwendung von geeigneten
Empfangsspulen-Arrays eine weitere Reduktion der Phasenkodier- und/oder Schichtko-
dierschritte, oder eine Verbesserung der Auflosung bei identischer Messzeit.

Das Zeitfenster, in dem eine Verdnderung der Kontrastmittelkonzentration das Signal im MR-
Bild empfindlich beeinflusst, kann zudem weiter verkiirzt werden. Dabei wird ausgenutzt, dass
die Signalstirke und der Kontrast eines Bildes wesentlich durch die Daten im Zentrum des
K-Raums (» Abschn. 4.3) bestimmt sind (@ Abb. 11.7). Die entsprechenden Daten kénnen
gebtindelt direkt zum Beginn der Messung aufgenommen werden, indem zuerst nur schwa-
che Gradienten in die Phasen- und Schichtkodierrichtungen angelegt werden. Wenn sich in
dieser anfanglichen Messperiode das Kontrastmittel noch ausschliellich im arteriellen System
befindet, ist das venése Signal im Angiogramm gut unterdriickt. Das gilt auch dann, wenn
die Messung von Datenpunkten im peripheren K-Raum zu einer Zeit erfolgt, zu der die Kon-
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zentraler
A K-Raum-Bereich Echosignal

B Abb. 11.7 Schematische Darstellung der MR-Rohdaten im K-Raum fiir eine dreidimensionale Abbildung. Jede
diagonale Linie reprasentiert ein Echosignal, das innerhalb von 1 oder 2 ms gemessen wird. Die Signalintensitaten
im Bild und somit der Kontrast werden vorwiegend von den Daten im Zentrum des K-Raums beeinflusst

trastmittelkonzentration in den Venen schon nicht mehr vernachléssigt werden kann. Mit
dieser zentrischen Fiillung des K-Raumes lassen sich die Messzeit verlingern und die Bildauf-
l6sung verbessern, ohne dass die Arterienkontrastierung sich verschlechtert. Kommerzielle
Umsetzungen der Technik sind als CENTRA- oder Elliptical-centric-Phasenkodiermethoden
bekannt.

Es ist wichtig, dass die Aufnahme der zentralen Bereiche des K-Raums zeitlich mit dem
Erreichen der hochsten Kontrastmittelkonzentration in den Zielgefifien zusammenfillt. Der
Zeitpunkt der Datenaufnahme kann mit verschiedenen Techniken optimiert werden:

Beim Testbolusverfahren wird die Kreislaufzeit des Kontrastmittels von der Injektions-

stelle bis zum interessierenden Gefifd direkt gemessen. Dabei wird ein kleines Kontrast-

mittelvolumen (1-2 ml, gefolgt von physiologischer Kochsalzlosung) injiziert und der
zu untersuchende Gefiflabschnitt mit einer schnellen Sequenz wiederholt abgebildet.

Das kann z. B. eine ,,gespoilte” T1-gewichtete 2D-Gradientenechosequenz sein, die

1 Bild/s erneuert. Die Ankunft des Kontrastmittels fithrt zu einer Signalverstirkung.

Der Testbolus ist aber klein genug, dass das Hintergrundsignal im anschlief}end aufge-

nommenen 3D-Angiogramm nicht storend grofy wird. Mit der Kenntnis der Kreislauf-

zeit und der Methode der K-Raum-Fiillung in der 3D-Angiographiesequenz kann die
3D-Datenaufnahme zeitlich optimal mit der Injektion des Kontrastmittels abgestimmt
werden.

Die Aufnahme eines 3D-Angiogramms kann auch automatisch vom Tomographen ausge-

16st werden. Dazu wird das Signal in einem proximalen Testvolumen innerhalb eines

Gefifles vom Zeitpunkt der Injektion des angiographischen Kontrastmittelbolus ab kon-

tinuierlich gemessen. Sobald es einen vorgegebenen Schwellenwert tiberschreitet, 16st der

Tomograph die 3D-Aufnahme mit einer wahlbaren Verzdgerung aus. Fiir eine Darstel-

lung der Nierenarterien konnte das Testvolumen zum Beispiel in der abdominellen Aorta

platziert werden.

Auf dhnliche Weise kann die Aufnahme des 3D-Angiogramms auch von Hand gestartet

werden, sobald die Ankunft des Kontrastmittels im Zielvolumen auf schnell erneuerten

2D-Bildern beobachtet wird. Diese Methode wird mitunter als ,,fluoroscopic triggering,

CARE(,,combined applications to reduce exposure®)-Bolus, oder Bolus-Trak bezeichnet.
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Die Bestimmung des Aufnahmezeitpunkts mit einer der beiden letztgenannten Methoden be-
dingt im Allgemeinen die Aufnahme des K-Raum-Zentrums zu Beginn der Messung. Das
garantiert im Idealfall ein optimales Signal in den Arterien, macht aber die Sequenzen anfilliger
fiir leicht verfrithte oder verspitete Datenaufnahmen. Falls Atemruhe nétig ist, muss zudem die
Patienteninstruktion rasch erfolgen. Das Testbolusverfahren ist dagegen mit allen Methoden
der K-Raum-Fiillung vereinbar.

Das Hintergrundsignal kann haufig noch besser unterdriickt werden, wenn die MRA-Sequenz
zweimal gefahren wird, wobei ein erster Datensatz mit identischen Messparametern vor der Kon-
trastmittelinjektion aufgenommen wird. Diese sogenannte ,,Maske, kann dann vom eigentlichen
angiographischen Datensatz rechnerisch abgezogen werden. Signalveranderungen, die durch das
Kontrastmittel verursacht sind, sind in den Differenzbildern noch prominenter hervorgehoben.

© Die kontrastmittelunterstiitzte MRA ist die MR-Methode der Wahl fiir die Darstellung
grof3er Gefallbaumabschnitte in kurzer Zeit und mit guter Kontrastierung, insbesondere in
Torso und Extremitéten.

Der kontrastmittelunterstiitzten MRA ist in zahlreichen Studien eine hohe diagnostische Treff-
sicherheit im Vergleich zu durchleuchtenden oder anderen Referenzmethoden zugeschrieben
worden. Die meisten Probleme in der klinischen Routine betreffen die zeitliche Koordination
von Datenakquisition und Kontrastmittelinjektion. Wahrend dies rein technische Griinde haben
kann, spielt jedoch auch die Dynamik der Kontrastmittelverteilung eine Rolle. Aneurysmen,
falsche Lumen oder arteriovendse Malformationen sind unter Umstidnden zum Zeitpunkt der
Datenakquisition noch nicht vollstindig mit Kontrastmittel gefiillt, auch wenn der Rest des arte-
riellen Systems gut kontrastiert ist. In den Unterschenkelbildern von Mehrstationenaufnahmen
konnen storend helle, in den Projektionen die Arterien iiberlappende Venen eine Beurteilung
des arteriellen Gefifbaums erschweren. Dies kommt insbesondere bei Patienten mit Diabetes
mellitus vor. Die Diagnose von Gefidfverschliissen kann durch eine retrograde Zufuhr des
Kontrastmittels erschwert sein. Tendenziell werden aber auch in der kontrastmittelverstirkten
MRA Stenosen eher tiber- als unterschétzt. Mit zeitaufgelosten Aufnahmen (™ Abschn. 11.1.7)
konnen viele Probleme mit der zeitlichen Abstimmung der Messung auf den Durchgang des
Kontrastmittels gelost werden. Ein jeweils sehr geringes Risiko besteht durch die minimalinva-
sive Kontrastmittelinjektion und seltene allergische Reaktionen (» Kap. 14).

Je nach Alternativmethode zéhlen die folgenden Punkte zu den Vorteilen der kontrastmit-
telunterstiitzten MR-Angiographie:

schnelle Messzeiten,

dreidimensionale Abbildung grofier, beliebig orientierter Volumina,

hohes SNR und gute Gefiflkontrastierung,

Vermeidung ionisierender Strahlung,

gute KM-Vertriglichkeit,

minimalinvasiver Charakter der KM-Applikation,

verniinftige Robustheit in der klinischen Routine.

11.1.7 Zeitaufgeloste MR-Angiographie

Unter zeitaufgeldster MR- Angiographie versteht man heute meist die dynamische Darstellung
der Kontrastmittelverteilung im Gefiflsystem. Dabei wird nach einer einzelnen Kontrastmit-
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telinjektion eine Gefaflregion schnell und wiederholt mit Techniken der kontrastmittelunter-
stitzten MR-Angiographie abgebildet. Jedes der so aufgenommenen Angiogramme zeichnet
dabei eine Phase der fortschreitenden Kontrastmittelverteilung nach.

Die zeitaufgeloste MR- Angiographie bildet im Idealfall frithe Phasen des Kontrastmittelein-
stroms mit einer rein arteriellen Verteilung des Kontrastmittels ab, gefolgt von ,venésen Phasen’,
in denen sich das Kontrastmittel sowohl in arteriellen als auch venosen Gefiflabschnitten be-
findet. Es kann auch eine Abbildung der Organdurchblutung in die Messung integriert werden,
wie das etwa am Beispiel der Nieren gezeigt worden ist.

Die zeitaufgeloste MRA kann bei geniigend schneller Bilderneuerungsrate die Unterschei-
dung von Venen und Arterien fast unabhédngig von der Wahl eines optimalen Aufnahmezeit-
punkts erleichtern. Sie kann bei der Identifikation des falschen Lumens im Falle einer Dissektion
helfen oder die Detektion von retrograd gefiillten Gefaflabschnitten vereinfachen. Weiter kann
das versorgende wie auch das abfithrende Gefiflsystem von arteriovendsen Malformationen
oder Tumoren im Detail identifiziert und studiert werden.

Die Anforderungen an die Messzeit sind bei der zeitaufgelosten MRA im Vergleich zur
kontrastmittelunterstiitzten MRA noch einmal gesteigert. Eine moglichst kurze Messzeit hat
hohe Prioritit, geht aber im Allgemeinen auf Kosten der rdumlichen Auflgsung. Es kommen
Methoden der Messzeitverkiirzung zum Einsatz, die spezifisch fiir eine dynamische Bildge-
bung sind. Insbesondere werden Datensitze rekonstruiert, fiir die die Peripherie des K-Raums
noch gar nicht wieder neu vermessen worden ist (,time-resolved imaging of contrast kinetics*,
TRICKS; ,,keyhole imaging®, TWIST (,,time-resolved angiography with stochastic trajectories).
Dazu werden periphere K-Raum-Daten aus einer fritheren (oder spiteren) Periode mit konti-
nuierlich neu aufgefrischten Daten im K-Raum-Zentrum zu neuen, vollstindigen Datensétzen
kombiniert. Die zentralen K-Raum-Daten liefern dabei die Informationen iiber die letzte Ver-
anderung der Signalintensititen. Der dreidimensionale K-Raum kann so in mehrere Bereiche
unterteilt werden, deren Daten unterschiedlich schnell erneuert werden. Die Auffrischung er-
folgt umso haufiger, je zentraler ein Bereich im K-Raum liegt. Durch die Kombination solcher
Techniken mit bereits dargestellten Methoden der Messzeitverkiirzung, konnen Messzeiten fiir
3D-Datensitze bis in den Bereich 1-6 s gedriickt werden, in Abhingigkeit von der Grofle des
abzubildenden Volumens und der erforderlichen rdumlichen Auflésung.

Wenn es noch schneller gehen soll, kann auf die Phasenkodierung in der Schichtrichtung
verzichtet werden. Man erhilt dann zweidimensionale Abbildungen, die Projektionen der Si-
gnalintensitit durch das Abbildungsvolumen entsprechen, in enger Analogie zu Durchleuch-
tungstechniken. Damit kénnen die Bilder unter Umstianden mehrmals pro Sekunde mit guter
rdumlicher Auflosung aufgefrischt werden.

11.1.8 Blutdarstellung mit negativem Kontrast

Die Black-Blood-MR-Angiographie stellt Raumbezirke dunkel dar, in denen Blut wihrend der
Datenaufnahme durch Blut ersetzt wird, das von auflen in die Abbildungsebene einstromt und
das - anders als in der TOF-MRA - kein Signal erzeugt.

Mit Black-Blood-MRA-Sequenzen kénnen Gefdflwinde oder der Herzmuskel gut unter-
sucht werden. Es kann folgenden Fragestellungen nachgegangen werden:

Wanddicke,

Vorliegen entziindlicher Wandveranderungen,

Abmessungen und stoffliche Zusammensetzung von Gefifiwandthromben.
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B Abb. 11.8 Schematische Darstellung der Doppelinversion in der Black-Blood-MRA. Die schwarzen Pfeile repré-
sentieren die Langsmagnetisierung in den entsprechenden Voxeln

Bislang sind vorwiegend grofle Gefifle, wie die thorakale und abdominale Aorta und auch die
Herzkammern, oder leicht zugéngliche Gefafle, wie die Karotiden, untersucht worden. Es gibt
aber auch schone Beispiele von Black-Blood-Darstellungen der Herzkranzgefaf3e.

Die unterschiedlichen Auswirkungen von frisch in die Abbildungsebene einstrémendem
Blut in der TOF- und der Black-Blood-MRA erklédren sich vor allem daraus, dass die TOF-MRA
auf Gradientenechosequenzen und die Black-Blood-MRA auf Spinechosequenzen basiert. Blut,
dessen Magnetisierung zwar vom 90°-Anregungspuls einer SE-Sequenz ausgelenkt wird, das
aber bei der Einstrahlung des 180°-Refokussierungspulses die Abbildungsebene schon verlassen
hat, erzeugt kein Signal (» Abschn. 7.2). Die beiden Pulse sind zeitlich durch die halbe Echo-
zeit voneinander separiert. Ebenfalls kein Signal erzeugt Blut, das sich bei der Einstrahlung
des 90°-Anregungspulses noch nicht in der Abbildungsebene befindet, das aber zwischen der
Anregung und der Signalaufnahme in das Abbildungsvolumen hinein flief3t.

Im Allgemeinen ist somit das Signal von Blut, das schnell durch eine (diinne) 2D-Auf-
nahmeschicht hindurchflielt in spinechobasierten Sequenzen kein Signal. Flief3t es dagegen
langsam innerhalb der abgebildeten Schicht, kann es, insbesondere in Aufnahmen mit starker
T2-Gewichtung des Kontrasts, auch sehr hell abgebildet sein.

Die Unterdriickung des Blutsignals kann durch eine Doppelinversion von Lingsmagnetisie-
rung einige hundert Millisekunden vor der Datenaufnahme noch verbessert werden (,,double
inversion recovery“; @ Abb. 11.8). Dabei wird durch einen nicht-selektiven 180°-Puls, gefolgt
von einem schichtselektiven 180°-Puls, gezielt nur die Magnetisierung auflerhalb der Abbil-
dungsebene in die negative Z- Achse gedreht. Sie relaxiert und geht durch den Nullpunkt, bevor
sie wieder entlang der positiven Z-Richtung wéchst.

Fiir eine Verbesserung der Blutsignalunterdriickung im MR-Bild miissen drei Bedingungen
erfiillt sein:

Das Blut muss sich zur Zeit der Doppelinversion auflerhalb der Abbildungsebene befin-

den, so dass seine Magnetisierung invertiert wird.

Es muss in der Zeit zwischen der Doppelinversion und der Signalaufnahme in die Abbil-

dungsebene hineinflieflen.

Die Bildgebungssequenz muss das Zentrum des K-Raums dann mit Daten fiillen, wenn

die relaxierende Blutmagnetisierung durch den Nullpunkt geht. Die Zeit zwischen der
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Doppelinversion und dem Start der Datenaufnahme wird von der Software auf dem
Tomographen automatisch berechnet.

Die Doppelinversionsmethode kann auch mit einem weiteren Radiofrequenzimpuls kombiniert
werden, der dafiir sorgt, dass Fettsignal moglichst dunkel abgebildet wird (Fettsattigungsimpuls
oder STIR-Technik; » Abschn. 7.5).

Die Black-Blood-MRA ist in der Routine aktuell auf zweidimensionale Abbildungen be-
schrankt. Das Signal von langsam fliefSendem Blut, z. B. in wandnahen trabekulédren Strukturen
der Herzkammern, kann teilweise schlecht unterdriickt sein. Die verwendeten Spinechosequen-
zen sind im Vergleich zu Gradientenechosequenzen eher etwas langsamer.

© Die Black-Blood-MRA ist die angiographische Technik, die ihren Namen im engeren Sinn
verdient, da sie primar die eigentlichen Gefaf3e abbildet und nicht das darin flieBende Blut.

Die diagnostische Treffsicherheit der Black-Blood-MRA wird nicht durch turbulenten Fluss
beeintrichtigt. Sie ist auch weniger anfillig auf falsch-negative Resultate bei der Fragestellung
nach arteriosklerotischen Verdnderungen, die im Anfangsstadium ohne signifikante Verklei-
nerung des Gefilinnendurchmessers verlaufen.

11.2 Perfusionsbildgebung

Eine MR-Perfusionsmessung (,,perfusion-weighted imaging®, PWI) bildet ein Gewebe mit ei-
ner Signalstirke ab, die von seiner Durchblutung auf mikroskopisch kleiner Ebene abhingt.
Sie liefert direkte Information tiber die Versorgung eines Gewebes, unabhingig vom Versor-
gungsweg, etwa durch Haupt- oder Kollateralgefif3e. Eine direkte Abbildung von Blutgefifien
und Kapillaren mit Durchmessern deutlich <1 mm ist dagegen normalerweise nicht moglich.

Die meisten Perfusionsmessungen werden im Hirn, im Myokard, in der Lunge und in den
Nieren gemacht. Der Grad der Durchblutung wird daran gemessen, wie stark die Signalverén-
derung ist, die durch das Einstromen eines Markers in das untersuchte Gewebe verursacht wird.

Als Marker konnen einerseits die gleichen gadoliniumhaltigen Kontrastmittel wie in der
kontrastmittelverstirkten MRA verwendet werden. Sie verdndern das Gewebesignal bei ih-
rem Anfluten in das Zielorgan so stark, dass regionale Durchblutungsunterschiede direkt auf
den Aufnahmen beobachtet werden kénnen (Kontrastmittelerstdurchgangs- oder First-Pass-
Methode).

Andererseits, kann eine veranderte Langsmagnetisierung des versorgenden Bluts als kor-
pereigener Marker verwendet werden. Dazu wird sie in einem zufithrenden Gefaf§ entweder
gesdttigt oder invertiert (,,arterial spin labeling, ASL). Wenn das Blut im Zielorgan ankommt,
bevor seine Magnetisierung wieder vollstindig relaxiert ist, bewirkt es eine Signalabschwichung
im Zielgewebe. Die Signalabschwéchung liegt im Prozentbereich und ist normalerweise zu
klein fiir deren direkte Beobachtung. Es werden deshalb Datensitze ausgewertet, die durch die
Subtraktion von Bildern mit und ohne Vorsittigung des zufiihrenden Blutes erhalten wurden.

Die Passage eines paramagnetischen Kontrastmittels durch ein Gewebe bewirkt eine vorti-
bergehende Verkiirzung seiner Relaxationszeiten. In T1-gewichteten Bildern wird dadurch ein
Signalanstieg, in T2- oder T2*-gewichteten Bildern ein Signalabfall verursacht. Beide Effekte
konnen ausgenutzt werden.
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Auf Kontrastmitteln beruhende Perfusionsmessungen von Organen im Torso (Herz, Lun-
gen, Nieren, oder Prostata) nutzen zurzeit haufiger den Signalanstieg in T1-gewichteten Gra-
dientenechosequenzen. Bei Messungen am Herzmuskel muss die Sequenz mit dem Herzschlag
synchronisiert sein und fiir alle 2D-Schichten mindestens ein Bild jeden zweiten Herzschlag,
in der konstant gleichen Phase des Herzschlags, liefern. Lungen- Nieren- und Prostataperfu-
sionsmessungen werden ofter mit T1-gewichtenden 3D-Gradientenechosequenzen gemacht.
Alternativ zur Beobachtung des Kontrastmitteleinstroms in das interessierende Gewebe kann
auch die Geschwindigkeit seines Auswaschens erfasst werden. Solche Messungen dauern jedoch
tendenziell langer.

Bei der kontrastmittelunterstiitzten Messung der Hirnperfusion kommen héufiger T2*-
gewichtende, 2D- oder 3D-Echoplanarsequenzen zum Einsatz, die die Kontrastmittelpassage
durch eine voriibergehende Signalverringerung anzeigen (,,dynamic susceptibility contrast-
enhanced MR imaging®). Sie erlauben die Abbildung eines Grof3teils des Hirns mit Bilderneu-
erungszeiten im Sekundenbereich.

Idealerweise wiirde fiir jedes Voxel im untersuchten Organ die absolute Blutzufuhr pro
Zeiteinheit (mles?) und Gewebegewicht (g) angegeben. Damit konnte sichergestellt werden,
dass nicht nur raumlich beschrinkte minderdurchblutete Regionen im Vergleich zu ihrer besser
perfundierten Umgebung identifiziert, sondern auch eine generelle Organminderdurchblutung
zuverldssig diagnostiziert werden konnte. Die absolute Quantifizierung der Resultate ist aber fiir
Messungen mit beiden Markertypen nicht unproblematisch, obwohl in zahlreichen Arbeiten
absolut quantitative Resultate kommuniziert werden. Bei beiden Techniken miissen dazu viel
Faktoren beriicksichtig werden. In beiden Bereichen werden dazu immer noch neue Ansitze
publiziert.

Als Alternative zum quantitativen Blutfluss werden auch Parameter angegeben, die die
Signalveranderung beschreibend charakterisieren. Von mehreren Parametern ist gezeigt wor-
den, dass sie einigermafien konsistent mit Durchblutungswerten aus unabhingigen Messungen
korrelieren. Dazu gehoren bei den dynamischen kontrastmittelunterstiitzten Messungen z. B.
die Zeit bis zum Erreichen der maximalen Signalverdnderung, gemessen ab der ersten beobach-
teten Verdnderung (,,time to peak®), die Geschwindigkeit der relativen Signalveranderung pro
Zeiteinheit (Steigung) oder die mittlere Verweilzeit (,,mean transit time®) des Kontrastmittels im
Gewebe. Obwohl solche Parameter eine numerische und weitgehend beobachterunabhingige
Datenauswertung erlauben, haben sie den Nachteil, dass sie mehr oder weniger stark von der
verwendeten Pulssequenz und anderen Parametern der Messung abhiangen. Sie miissen deshalb
nach einer Anderung in der Versuchsdurchfiihrung neu normiert werden und sind nicht ganz
einfach zwischen verschiedenen Untersuchungszentren zu vergleichen.

© MR-Perfusionsmessungen haben in Abhingigkeit von der betrachteten Alternativme-
thode den Vorteil, dass die Gewebeversorgung nicht- oder minimalinvasiv mit guter Auflo-
sung, ohne Strahlenbelastung und vergleichsweise schnell beurteilt werden kann.

Perfusionsmessungen sind auch wiederholt etwa zur Therapie- oder Operationskontrolle durch-
fithrbar. Auflerdem kénnen die Perfusionsmessungen in derselben Untersuchung mit anderen
MR-Messungen kombiniert werden, die etwa detaillierte anatomische Informationen liefern
oder auch minderdurchblutete vitale Regionen von Narbengewebe oder akuten Infarktregionen
unterscheiden helfen.
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11.3 BOLD-Effekt in der funktionellen Hirnbildgebung

Die funktionelle MR-Bildgebung (fMRI) am Hirn, versucht Hirnregionen zu identifizieren, die
auf eine moglichst genau definierte duflere Anregung mit einer Verdnderung des Signals re-
agieren (,,brain mapping®). Signalveranderungen werden meistens auf T2*-gewichteten Bildern
beobachtet. Klassische Anregungen sind zum Beispiel visueller (etwa das Betrachten von sich
verandernden Mustern) oder sensomotorischer (beispielsweise das Bewegen der Finger entlang
eines vorgegebenen Musters) Natur. Es gibt eine grofle Vielfalt verschiedener Protokolle der
Hirnaktivierung und deren Abgleichung mit der Datenakquisition (Paradigmen).

Es wird davon ausgegangen, dass die Stimuli den Sauerstoftbedarf spezifischer, ,,aktivierter®
Hirnregionen erh6hen, worauf das Hirn mit einer lokalen Gefaflerweiterung reagiere. Dies
erh6he sowohl den kapillaren Blutfluss als auch das Blutvolumen in den aktivierten Regionen.
Die gesteigerte Sauerstoftzufuhr tibertreffe ab einer physiologisch bedingten Reaktionszeit den
Bedarf, so dass der Sauerstoffgehalt im Blut des lokalen Kapillarbetts voriibergehend ansteige.
Der erhohte Anteil an sauerstofftragenden Hiamgruppen im Hamoglobin verursache eine
verldngerte T2*-Zeit des umgebenden Wassers, was den beobachteten Signalanstieg in T2*-
gewichteten Bildern bedinge. BOLD steht fiir ,,blood oxygen level dependent*

Das zweifach positiv geladene Eisenion einer Himgruppe ohne koordiniertes Sauerstoft-
molekiil ist aufgrund ungepaarter Elektronen in seiner Elektronenhiille paramagnetisch. Es
verursacht eine Verkiirzung des T2*-Werts im umgebenden Wasser. Im Gegensatz dazu sind
die Elektronen einer sauerstofftragenden Hamgruppe alle gepaart und die Gruppe ist diama-
gnetisch. Sie hat keinen nennenswerten Einfluss auf die Relaxationszeiten des umgebenden
Wassers. Eine Erh6hung der Sauerstoffsittigung des Himoglobins sollte deshalb den T2*-Wert
des Wassers im Blut verldngern.

Neben dem Sauerstoffgehalt des Bluts und dem BOLD-Kontrast kann mit anderen Tech-
niken auch die erhohte Perfusion oder das erh6hte Blutvolumen fiir einen Nachweis erhohter
Hirnaktivitat ausgenutzt werden.

Fiir den Nachweis des BOLD-Effekts werden meist stark T2*-gewichtete Gradientenecho-
planarsequenzen (» Abschn. 8.5) eingesetzt, mit denen das ganze Hirn in wenigen Sekunden
abgebildet werden kann. Da die Signalverdnderungen relativ klein sind, werden iiblicherweise
alle Schichten wiederholt aufgenommen. Die Messung wird kontinuierlich weitergefiihrt, wih-
rend zwischen Perioden der Hirnaktivierung und Ruheperioden abgewechselt wird (Block-De-
sign-Paradigmen; @ Abb. 11.9). Fiir jedes Voxel wird daraufthin eine Wahrscheinlichkeit dafiir
ermittelt, inwiefern die lokalen Signalveranderungen wéihrend der Datenakquisition durch das
parallele Ein- und Ausschalten der dufleren Anregung verursacht wurden. Voxel, fiir die diese
Wahrscheinlichkeit einen definierten Schwellenwert tiberschreitet, werden auf einer Aktivie-
rungskarte (,,activation map“) eingeférbt. Fiir die visuelle Beurteilung und die Lokalisierung
der aktivierten Stellen im Hirn werden solche Karten auf traditionelle MR-Bilder iiberlagert,
die die Anatomie mit héherer Auflsung und besserem Signal abbilden.

Der BOLD-Kontrast wiachst mit der Magnetfeldstidrke des MR-Tomographen. Aufgrund
des Larms bei der Datenakquisition sind Reaktionen der Hirntitigkeit auf auditorische Reize
etwas schwierig zu messen. Die zeitliche Auflosung fiir die Erfassung von physiologischen
Verdnderungen ist zudem bei den Standardverfahren limitiert. Ein Trend geht deshalb hin
zu ereignisbezogenen (,event related”) Paradigmen, in denen die Perioden der Aktivierung
meistens kurz gehalten werden und die Auswertung nicht auf der Annahme einer periodischer
Wiederholung der Aktivierungsmuster beruht. Die Region mit erh6hter Sauerstoffsattigung
des Bluts ist unter Umstidnden deutlich grofier, als die urspriinglich aktivierte Region, was die
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B Abb. 11.9 Schematische Darstellung einer Block-Design-Untersuchung in der funktionellen Hirnbildgebung

erreichbare Auflosung limitiert. Weiter hiangen T2*-Werte kritisch von vielen anatomischen und
physiologischen Gegebenheiten auf mikroskopischer Ebene ab, die schwierig zu isolieren sind.
Das Ausmafd der Signalveranderung kann deshalb nur schwer mit konkreten physiologischen
Parametern, z. B. der Sauerstoffsittigung, in eine quantitative Beziehung gebracht werden.

Ein Teilgebiet der fMRI analysiert Signalfluktuationen im Hirn, die ohne spezielle externe
Anregung beobachtet werden (,,resting state“) und versucht insbesondere koordiniert funkti-
onierende Hirnbereiche (Netzwerke) zu identifizieren.

Im Vergleich zu den Forschungsaktivititen ist die Bedeutung der funktionellen MR-To-
mographie in der klinischen Routine an den meisten radiologischen Zentren relativ klein. Sie
wird etwa bei der Planung von Interventionen eingesetzt. Trotz ihrer Limitationen erlaubt die
funktionelle BOLD-Kontrastbildgebung einen vollstindig nichtinvasiven und strahlenbelas-
tungsfreien Nachweis von subtilen Veranderungen der Hirntétigkeit mit einer raumlichen Auf-
16sung im Bereich von <1-2 mm und einer zeitlichen Aufldsung bis in den Bereich von 100 ms.

11.4 Bildgebung am Herzen

Die rasche Bewegung des Herzmuskels erzeugt bei langen Messzeiten Verwischungen und
andere Artefakte entlang der Phasenkodierrichtung von MR-Bildern.

Die Messzeit einer Einzelschicht kann heute so weit verkiirzt werden, dass die Herzbe-
wegung mit wiederholten Aufnahmen in ,Beinaheechtzeit beobachtet werden kann, ohne
dass Herz- oder Atembewegung grobere Artefakte verursachen. Fiir weitgehend artefaktfreie
Bilder sollte dafiir die Messzeit etwa <50 ms fiir systolische, respektive <200 ms fiir diastolische
Herzphasen bleiben. Die Echtzeitbildgebung wird bislang vor allem dafiir eingesetzt, das Herz
und seine Kurz- und Langachsenschnitte zu Beginn einer Untersuchung schnell zu lokalisieren.

© Falls die raumliche oder zeitliche Auflésung von ,Echtzeitaufnahmen* verbessert werden
soll, muss die Aufnahme eines Einzelbilds auf mehrere Herzschlage verteilt (segmentiert)
werden.

Das ist moglich, weil die Herzbewegung im Normalfall periodisch ist und sich der Herzmuskel
in der gleichen Phase unterschiedlicher Zyklen jeweils am selben Ort befindet. Um sicherzu-
stellen, dass alle Daten fiir ein Bild in der gleichen Herzphase aufgenommen werden, miissen
segmentierte Messungen mit dem Herzschlagrhythmus abgeglichen werden. Dazu werden
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dem Tomographen EKG-Signale zugefiihrt. Die Software versucht darin die R-Zacke des QRS-
Komplexes in jedem Herzschlag zu detektieren. Mit dieser Information kann entweder eine
Datenaufnahme in einer bestimmten Herzphase gestartet werden (,,cardiac triggering, ,,pros-
pective cardiac gating®) oder aber es konnen kontinuierlich gemessene Daten im Nachhinein
den zugehorenden Herzphasen zugeordnet werden (,,retrospective cardiac gating).

Die Messzeit pro Herzschlag wird durch eine Verteilung der Bildaufnahme in mehrere Herz-
schlége kiirzer, so dass die Herzbewegung mit besserer zeitlicher Auflésung abgebildet werden
kann. Die Zeit zwischen Beginn und Ende der Datenakquisition fiir ein Bild wird jedoch langer,
so dass sich atemabhingige anatomische Abweichungen stirker auswirken.

Ein Losungsansatz besteht darin, die Messung unter Atemruhe durchzufithren. Wenn man
z. B. annimmt, dass die Repetitionszeit (TR) 3,5 ms betrdgt und in jeder Repetitionsperiode nur
die Daten eines Phasenkodierschritts gemessen werden, konnen in 50 ms 14 Phasenkodierschritte
aufgenommen werden. Wenn 224 Bildpunkte in der Phasenrichtung eines Bildes aufgelost wer-
den sollen, muss die Aufnahme auf 224:14=16 Herzschldge verteilt werden. Eine Atemruhe iiber
16 Herzschlage kann aber fiir Patienten mit Herzproblemen bereits kritisch lang sein.

Da die Atembewegung ebenfalls periodisch ist, kann die Datenaufnahme nicht nur auf
verschiedene Herzschldge, sondern auch auf unterschiedliche Atemziige verteilt werden. Dazu
wird zusdtzlich der Atemrhythmus beobachtet: Mit einer kurzen eindimensionalen Messung
wird abwechselnd mit der Bilddatenaufnahme immer wieder die Grenze zwischen Zwerchfell
und Lunge in der Korperldngsrichtung lokalisiert. Mit dieser Information konnen die Bilddaten
prospektiv oder retrospektiv mit Atemzyklusphasen verkniipft werden (Navigatortechnik). Mit
der Navigatortechnik ist die Messzeit nicht auf die Dauer der Atemruhe beschrinkt, sondern
die Messungen konnen bei normaler Atmung durchgefiihrt werden. Die Datenaufnahme ist
jedoch weniger effizient, was zu langen Messzeiten fithren kann. Auflerdem funktionieren Na-
vigatortechniken tendenziell besser bei gesunden Probanden, mit vergleichsweise regelméafligen
Herz- und Atemrhythmen.

In Kombination mit den Gating-Techniken erlauben die schon besprochenen Techniken der
kardiovaskuldren Bildgebung eine Darstellung der Anatomie aller Herzkammern und der zu-
und abfiihrenden Gefif - in drei Dimensionen, ohne Strahlenbelastung und mit durchweg hoher
Empfindlichkeit. Dies ermoglicht wiederholbare Untersuchungen bei folgenden Fragestellungen:

angeborene Fehlbildungen,

verschiedene Formen der Kardiomyopathie,

Klappenfehler, Erkrankungen des Perikards,

Zustand von Bypassgefifien oder Transplantatherzen.

Fiir eine Abbildung der Herzkranzgefifle gibt es eine grofle Vielfalt von Pulssequenzen und
Sequenzmodifikationen, die alle ihre Vor- und Nachteile haben. Die Stirken der MR-Bildgebung
bei Fragestellungen im Zusammenhang mit der koronaren Herzkrankheit liegen zurzeit vor al-
lem in einem strahlungsfrei wiederholbaren Erfassen von Morphologie, Funktion und Perfusion
sowie in der Lokalisierung und genauen Abgrenzung von Infarktregionen. Im Folgenden wird
auf einige spezifische Anwendungen naher eingegangen.

11.4.1 Steady-State-Free-Precession-Sequenzen

Die Gewinnung von Steady-State-Free-Precession(SSFP)-Bildern ist in den letzten Jahren zu
einem festen Bestandteil der Herz-MRI-Protokolle geworden. Im Vergleich zu anderen Gradi-
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entenechosequenzen liefert die SSFP-Sequenz (» Abschn. 7.7) mit kiirzeren TR-Zeiten (etwa
2-5 ms) ein grofleres Blutsignal. Die Sequenz erlaubt deshalb eine schnelle Abbildung des Bluts
in den Herzkammern mit einer guten Kontrastierung zum Herzmuskel. Der Kontrast bleibt
auch dann erhalten, wenn der Blutfluss durch die Abbildungsebene klein ist, und das Blutsignal
nicht durch In-Flow-Effekte verstarkt wird. Das kann insbesondere fiir Bilder, die die Langs-
achse der linken Herzkammer abbilden, ein wichtiger Vorteil sein.

Meist wird die Sequenz im CINE-Modus gefahren, in dem jede Schicht in mehreren Pha-
sen des Herzzyklus abgebildet wird. Im Beispiel mit Messzeitsegmenten von 50 ms konnte die
Bewegung des Herzmuskels nach einer Aufnahme bei einem Puls von 70 Schligen pro min
auf 17 Abbildungen unterschiedlicher Phasen verfolgt werden. Nach der Aufnahme mehrerer
Schichten, in separaten Atemruheperioden, kann die Bewegung des gesamten Herzens beurteilt
und quantifiziert werden. Dabei kann auch die Herzspitze auf Langachsenschnitten mit guter
Qualitat abgebildet werden.

Solche Datensitze erlauben eine Bestimmung von ,,globalen” morphologischen und funk-
tionellen Parametern, wie z. B. der Myokardmasse, der Auswurffraktion beider Ventrikel, oder
des Schlagvolumens. Die Daten konnen ohne geometrische Annahmen direkt gemessen werden
und mit guter Genauigkeit auch von anderen messenden und/oder auswertenden Untersuchen-
den reproduziert werden.

Neben den globalen Parametern konnen auch regionale funktionelle Parameter, wie z. B.
die lokale Wandbewegung und -verdickung des linksventrikuldren Myokards von Diastole zu
Systole, vermessen werden. Fiir Myokardregionen, die unter medikamentgs induziertem Stress
(Dobutamin) hypokinetisch sind, sich in Ruhe aber normal bewegen, konnen mit guter diag-
nostischer Treffsicherheit Durchblutungsprobleme diagnostiziert werden.

Das in SSFP-Bildern beobachtete Signal von Myokard wie auch von Blut ist in Anwesenheit
eines MRA-Kontrastmittels in moderaten Konzentrationen erh6ht. Um den Kontrast zwischen
hellem Blut im Ventrikel und dunklem Myokard zu optimieren, wird in Aufnahmen nach Kon-
trastmittelgabe der Pulswinkel der SSFP-Sequenz iiblicherweise erhoht, z. B. von 45 auf 60°.

Die SSFP-Sequenz reagiert empfindlich auf Unterschiede im statischen Magnetfeld, ins-
besondere im Zusammenhang mit Flusseffekten, sowie auf eine falsch eingestellte Radioim-
pulsfrequenz. Die Probleme sind aber technisch so weit geldst, dass die Sequenz mit sehr guter
Zuverlissigkeit in der Routine eingesetzt werden kann.

11.4.2 Myokardperfusionsbildgebung

Die Durchblutung des Myokards wird im MRI meistens iiber Signalverstirkungen auf T1-
gewichteten Bildern untersucht, die wahrend des ersten Durchgangs eines paramagnetischen
Kontrastmittels durch das Muskelgewebe aufgenommen. Die Bilder werden idealerweise in
jedem Herzschlag neu gemessen. Das Kontrastmittel wird intravends appliziert, meistens in
niedrigeren Dosen, als sie in der Angiographie verwendet werden. Lokal begrenzte ischdmische
Myokardregionen konnen direkt beobachtet werden. Sie zeichnen sich durch ein verspétetes
Anfluten des Kontrastmittels und/oder eine niedrigere maximale Signalintensitit wahrend
des Kontrastmitteldurchgangs aus. Die Unterschiede zu benachbartem, normal versorgtem
Myokard sind insbesondere in Filmsequenzen der schnell nacheinander abgespielten Bilder
gut zu erkennen. Es lassen sich so auch Durchblutungsprobleme gut nachweisen, die auf innere
Schichten des Herzmuskels beschrankt sind, was mit den meisten konkurrierenden Methoden
nicht gleich gut moglich ist.
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Die Untersuchungen werden unter pharmakologisch induzierter Belastung (Adenosin,
Dipyridamol) und in Atemruhe durchgefiihrt. Die eigentliche Messung dauert <1 min. Zur
Differenzierung der minderdurchbluteten Regionen in vitale (,viable“) und infarzierte Bereiche,
werden die Stressmessungen mit einer Perfusionsmessung in Ruhe oder aber mit einer Late-
Enhancement-Messung (» Abschn. 11.4.3) kombiniert.

Am héufigsten werden schnelle Gradientenecho- oder Multishot-Echoplanarsequenzen
eingesetzt, denen ein ,,Priparations“-Radiofrequenzimpuls mit einem Pulswinkel von 90° vor-
geschaltet ist (,,saturation recovery“). In Abhédngigkeit von den Parametern und tomographen-
spezifischen Tricks kénnen momentan bis zu etwa vier Schichten pro Herzschlag oder acht
Schichten jeden zweiten Herzschlag abgebildet werden.

Fiir eine quantitative Auswertung muss der Zeitverlauf der Kontrastmittelkonzentration
im Herzmuskel in Relation zum Zeitverlauf der Kontrastmittelkonzentration im versorgenden
arteriellen Blut gesetzt werden. Da dieser nicht fiir jedes Voxel direkt gemessen werden kann,
wird er mit dem des Bluts in der linken Herzkammer angenihert. Zu den Problemen, die sich
dabei ergeben, und fiir die unterschiedlichste Losungsansitze existieren, gehoren die folgenden:

unterschiedliche Signalverstirkung in Myokard und Blut,

schlecht abschitzbarer Einfluss des Wasseraustausches durch Zell- und Kapillarwénde,

Unkenntnis der Durchldssigkeit der Kapillarmembran fiir das Kontrastmittel,

Signalunterschiede aufgrund unterschiedlicher Empfindlichkeit der signalempfangenden

Spule,

nicht quantifizierbare Signalverstarkungen durch atembedingte Verschiebungen der Ana-

tomie durch die Abbildungsebene.

Ungeachtet dieser Probleme berichtet die Literatur von weitgehend beobachterunabhingigen,

numerischen Auswertungen mit hoher diagnostischer Treffsicherheit verglichen mit verschie-
denen Referenzmethoden.

11.4.3 Spate Signalverstiarkung

Die spite Signalverstarkung (,,late enhancement®) kontrastiert Myokardareale hell, in denen
die Kontrastmittelkonzentration etwa 10-20 min nach der intravendsen Gabe einer mindestens
angiographischen Kontrastmitteldosis hoher ist als im umgebenden, gesunden Myokard. Damit
kann sowohl akut infarziertes Gewebe, wie auch Narbengewebe von élteren Infarkten mit hoher
Auflésung gut abgegrenzt werden (,,bright is dead®). Es wird davon ausgegangen, dass die Kon-
trastmittelkonzentration aufgrund eines grofleren Anteils des extravaskuléren, extrazelluldren
Volumens und/oder einer langsameren Auswaschung erhoht ist. Die bisherigen Validierungs-
studien deuten darauf hin, dass die InfarktgrofSe aus den Bildern relativ genau abgeleitet werden
kann, wobei aber von kleineren Veridnderungen, insbesondere in der Anfangsphase nach einem
Infarkt, berichtet wurde.

Eine spite Signalverstarkung wird nicht nur bei myokardialen Infarkten beobachtet. Auch
von anderen Erkrankungen betroffene Myokardregionen, z. B. bei Infekten, konnen ahnliche
Signalverstdrkungen zeigen. Wihrend Infarktregionen normalerweise auf subendokardiale Re-
gionen beschrinkt sind, oder aber in schwereren Fillen transmurale Ausdehnung erreichen,
konnen hier die Bereiche spiter Signalverstirkung auch auf die Wandmitte beschréankt sein.

Es sind andererseits auch Fille von besonders schlecht durchbluteten Arealen dokumen-
tiert worden, in die das Kontrastmittel bis zur Datenakquisition nicht einstrémen kann, und
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die sich deshalb trotz fehlender Vitalitat nicht positiv kontrastieren. Das gilt insbesondere fiir
Bilder, die in den ersten Minuten nach der Kontrastmittelapplikation aufgenommen werden.
Davon kann etwa das Zentrum von ausgedehnten Infarkten betroffen sein, das sich dann auf
den Bildern dunkel von einer hell kontrastierten Infarktperipherie abhebt. Berichte zu solchen
Fillen findet man in der Literatur z. B. unter dem Begriff ,,microvascular obstruction® Es gibt
gute Hinweise darauf, dass ein tiber mehrere Tage unveranderter Befund einer mikrovaskuldren
Blutflussblockade mit besonders schlechten Prognosen assoziiert ist.

Late-Enhancement-Bilder werden mit gradientenechobasierten Inversion-Recovery-Se-
quenzen aufgenommen. Die Erholungszeit zwischen dem vorgeschalteten Radiofrequenz-
Inversionspuls und der Datenaufnahme (TI, ,time of inversion®) wird so eingestellt, dass die
Magnetisierung des gesunden Myokards zum Zeitpunkt der Aufnahme des K-Raum-Zentrums
durch Null durchgeht, so dass vitale Myokardbereiche dunkel abgebildet werden. Unter Um-
stainden muss die TI-Zeit der sich verandernden Kontrastmittelkonzentration angepasst werden,
wenn die Datenaufnahme mehrere Minuten dauert. Es gibt sowohl 2D- wie auch 3D-Versionen
der Pulssequenzen.

Wihrend die Unterscheidung von infarziertem und gesundem Gewebe traditionell gut
gelingt, kann der Kontrast zwischen subendokardialen Infarkten und dem Blut in der linken
Herzkammer zum Teil ungeniigend sein und Zusatzsequenzen, etwa mit verandertem TI, notig
machen. Aktuell werden die Aufnahmetechniken noch stetig verbessert, etwa im Hinblick auf
verbesserten Kontrast (,,phase sensitive inversion recovery®, fettsignalunterdriickende Aufnah-
men), kiirzere Messzeiten pro Bild oder verbessertes SNR.

Der Late-Enhancement-Bildgebung wird verschiedentlich als Methode der Wahl fiir den
Nachwetis, die Lokalisierung und die Vermessung von Myokardinfarkten und ihre Abgrenzung
von vitalem Myokard angesehen.

11.4.4 Nachweis pathologisch hoher Eisenkonzentrationen
im Herzmuskel

Pathologisch hohe Eisenkonzentrationen im Myokard kénnen mit genau definierten Auf-
nahme- und Auswerteprotokollen anhand von T2*-Verkiirzungen mit der Magnetresonanzto-
mographie einigermaflen verlisslich nachgewiesen werden. Dazu wird ein Kurzachsenschnitt
durch einen zentralen Bereich des linken Ventrikels mehrmals mit einer Gradientenechose-
quenz und unterschiedlichen Echozeiten abgebildet. Aus dem mit wachsender Echozeit be-
obachteten Signalabfall kann die T2*-Relaxationskonstante in einer beispielsweise im Septum
platzierten ,,region of interest” (ROI) ermittelt werden. In vorldufigen Studien, insbesondere an
Thalassamie-Patienten, ist gezeigt worden, dass erst unterhalb eines Schwellenwerts eine weitere
T2*-Verkiirzung mit einer Verschlechterung der Herzfunktion einhergeht. Der Schwellenwert
lag bei deutlich tieferen Zeiten als der Mittelwert von gesunden Probanden. Eine Evaluation
der T2*-Relaxationszeiten konnte demnach eine Entscheidungsgrundlage dafiir bieten, bei
welchen Patienten eine intensive und aufwéindige Behandlung mit eisenbindenden Chelatli-
ganden angezeigt ist, um eine Beeintrachtigung der Herzfunktion, mit entsprechend schlechten
Prognosen, zu verhindern.
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In diffusionsgewichteten Bildern hingt die Signalstirke einer Korperfliissigkeit oder eines Ge-
webes von der mittleren Distanz ab, iiber die Wassermolekiile pro Zeiteinheit aufgrund der
Wasserselbstdiffusion verschoben werden (,,diffusion-weighted imaging®, DWTI).

Die Verschiebung der Molekiile fithrt zu einem Signalverlust, der umso grofer ist, je
schneller sich die Wassermolekiile in der Richtung eines vom MR-Tomographen angelegten
Gradientenfelds bewegen. Die Diffusionsrichtung und der Grad der Diffusionsgewichtung des
Bildkontrasts kann durch die Wahl der Richtung und der Stirke des Gradientenfelds festgelegt
werden.

Das Ausmaf} der Verschiebung der Wassermolekiile wird quantitativ mit der Diffusionskon-
stanten erfasst (,,apparent diffusion coefficient®, ADC), welche umso grofier ist, je weiter sich
Molekiile im statistischen Mittel verschieben. Sie ist im Allgemeinen richtungsabhingig. Der
beobachtete Wert héngt also davon ab, in welche Richtung das Gradientenfeld angelegt wird.

© In Gewebestrukturen, die sich in einem stark diffusionsgewichteten Bild heller von ihrer
Umgebung abgrenzen, ist die Wasserdiffusion verlangsamt.

Ursache konnte ein vergrofierter Wasseranteil innerhalb von Zellen sein, im Vergleich zum
Wasseranteil im dazwischenliegenden extrazellularen Raum. Ein heller Herd im stark diffusi-
onsgewichteten Bild kann somit ein Hinweis auf eine Zellschwellung (z. B. nach einem Apoplex)
oder auf eine aktive und dichte Neubildung von Zellen (z. B. in einer Metastase) sein. Im Ge-
gensatz hierzu kann erwartet werden, dass sich nekrotisches Gewebe, mit einem vergrofSerten
Anteil des extrazellularen Raums, im stark diffusionsgewichteten Bild dunkler von gesundem
Gewebe abgrenzt.

Mit diffusionsgewichteter Bildgebung lassen sich Auswirkungen eines ischdmischen Hirn-
schlags schon in den ersten Stunden nach dem ersten Auftreten von Symptomen beurteilen
- bevor traditionelle, z. B. T2-gewichtete, MR-Bilder signifikante Verdnderungen zeigen. In
der akuten Phase ist der diffusionsbedingte Signalverlust in den betroffenen Arealen verringert
und sie kontrastieren sich in stark diffusionsgewichteten Bildern hell gegeniiber vergleichbaren
nicht betroffenen Arealen. Im Verlauf von einigen Tagen schwicht sich die positive Kontrastie-
rung ab und kippt in eine negative Kontrastierung, die auf eine vergrofierte Beweglichkeit der
Wassermolekiile hindeutet.

Die diffusionsgewichtete Bildgebung ist ein Gebiet intensiver Forschung. Sie liefert Informa-
tionen, die mit anderen Methoden nicht oder nur sehr beschrinkt gewonnen werden kénnen.

12.1 Wasserselbstdiffusion

In Wasser bewegen sich die Wassermolekiile aufgrund der Brown-Molekularbewegung durch-
einander. Ein einzelnes Molekiil kann sich dabei mit der Zeit vom Startort fortbewegen oder
auch nur am selben Ort hin und her gestoflen werden. Fiir die Diffusionsbildgebung ist wichtig,
welche Strecke die Molekiile im statistischen Mittel absolvieren.

In reinem Wasser, ohne Barrieren wie Zellwinde, verschieben sie sich im statistischen Mittel
relativ weit und in alle Richtungen gleich weit. Stellt man die mittlere Verschiebungsdistanz pro
Zeiteinheit fiir verschiedene Richtungen graphisch dar, ergibt sich eine Kugel (@ Abb. 12.1a).
Man spricht von einer isotropen Diffusion. Diese Situation wird in Korperfliissigkeiten mit
frei beweglichen Wassermolekiilen angetroffen, etwa im Liquor der Hirnventrikel, in der Gal-
lenblase oder in niederviskosen Zysten. Hier ist die Diffusionskonstante vergleichsweise hoch
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a b c

B Abb. 12.1a-c Diffusionstensor-Ellipsoide fiir isotrope (a), réhrenférmige (b) und geschichtete (c) Umgebungen

(im Bereich von 3,0¢10°m?es™) und in alle Richtungen gleich. Der relative Signalverlust in
diffusionsgewichteten Bildern ist somit ebenfalls grof3.

Befinden sich die Wassermolekiile dagegen in einer mikroskopisch kleinen réhrenférmigen
Struktur, durch deren Winde sie nur langsam diffundieren, kommen sie im statistischen Mittel
entlang der Langsachse der Rohre weiter voran als in alle Richtungen quer dazu. Stellt man die
mittlere Verschiebungsdistanz pro Zeiteinheit fiir verschiedene Verschiebungsrichtungen gra-
phisch dar, ergibt sich keine Kugel, sondern ein langliches (,,prolate®) Ellipsoid (@ Abb. 12.1b),
mit der ldngsten Achse entlang der R6hrenliangsachse. Man spricht von einer anisotropen oder
richtungsabhangigen Diffusion.

Ein Beispiel einer solchen Umgebung ist ein Axon einer gesunden Nervenzelle, das von einer
Myelinhiille umgeben ist. Aufgrund des groflen Lipidanteils konnen Wassermolekiile die Myel-
inhiille nur schwer durchqueren und diffundieren schneller entlang der Langsachse des Axons.

Neben rohrenférmigen Anordnungen, in denen Wassermolekiile in eine Richtung weiter
vorankommen als in allen Richtungen senkrecht dazu, sind auch plattenférmig strukturierte
Umgebungen denkbar, in denen Wassermolekiile in einer Liicke zwischen zwei Platten in alle
Richtungen schneller vorankommen als in der Richtung senkrecht zu den Plattenebenen. In
diesen Fillen ist das Diffusionsellipsoid abgeplattet (,,oblate; 8 Abb. 12.1c).

Das Vorankommen von anisotrop diffundierenden Wassermolekiilen wird von Strukturen
begrenzt, die viel kleiner sind als die Auflosung eines MR-Bilds. Richtungsabhingige Unter-
schiede sind deshalb nur dann beobachtbar, wenn in den entsprechenden Voxeln die meisten
Fasern parallel ausgerichtet sind und sich die Effekte aufsummieren.

12.2 Diffusionsmessung

Eine Pulssequenz, die Bilder mit diffusionsgewichtetem Bildkontrast erzeugt, verkleinert die
Quermagnetisierung, und damit das Signal, von sich verschiebenden, diffundierenden Was-
sermolekiilen.

Meistens handelt es sich dabei um eine Echoplanarsequenz. Zwischen dem Anregungspuls
und der Signalaufnahme wird ein Gradientenimpulspaar geschaltet, welches die Signalabschwi-
chung bewirkt (@ Abb. 12.2). Anders als in der Phasenkontrastangiographie haben hier beide
Hilften des Impulspaares dasselbe Vorzeichen. Dank eines 180°-Radiofrequenz-Inversions-
impulses, der zwischen den beiden Gradientenimpulshilften eingestrahlt wird, ist der Effekt
jedoch sehr dhnlich: Signalphasen von Spins, die sich wihrend des Impulspaares entlang des
Gradientenfelds verschieben, werden durch das Impulspaar veridndert und zwar umso stirker,
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B Abb. 12.2 Schematische Darstellung eines Gradientenimpulspaares, das einen 180°-Radiofrequenzimpuls
flankiert und eine MR-Aufnahmesequenz fur Diffusionseffekte empfindlich macht

je weiter sich die Molekiile entlang der Gradientenimpulsrichtung verschoben haben. Da sich
fast alle Spins unterschiedlich weit verschieben, zeigen ihre Quermagnetisierungen nach dem
Impulspaar in unterschiedliche Richtungen und summieren sich zu einer Quermagnetisierung,
die umso kleiner ist, je weiter die Spins sich im Mittel verschoben haben.

Es resultiert ein kleineres Signal, dessen Abschwiéchung (,,attenuation®) von der Stirke und
Dauer der Gradientenimpulse, sowie der mittleren Verschiebungsdistanz der Wassermolekiile
entlang der Gradientenfeldrichtung abhéngt.

Eine hellere Signalstirke in einem stark diffusionsgewichteten Bild zeigt somit eine verlang-
samte Wasserselbstdiffusion entlang der gewahlten Gradientenrichtung an. Das muss aber noch
kein Hinweis auf eine pathologische Verdnderung sein: Lauft z. B. in einem abgebildeten Voxel
in der weiflen Hirnsubstanz ein Grofiteil der Fasern quer zur Gradientenrichtung, diffundieren
die Wassermolekiile entlang der Gradienten weniger weit und das Voxel wird mit grof3erer Si-
gnalstdrke, also heller, abgebildet als zeigte ein Grofiteil der Fasern in die Gradientenrichtung.
Dies trifft auch dann zu, wenn das Gewebe absolut gesund ist.

Um falsch-positive Beurteilungen zu vermeiden, wird die Signalstirke in mindestens drei
diffusionsgewichteten Aufnahmen gemittelt, die mit senkrecht aufeinander ausgerichteten Gra-
dientenimpulspaaren gemessen werden. Der gemittelte Wert ist ein zuverlédssigerer Indikator
fiir pathologische Veranderungen der Diffusion in anisotrop strukturierten Umgebungen. Solch
gemittelte diffusionsgewichtete Bilder werden oft einfach als Diffusionsbilder oder als ,,isotrope
Diffusionsbilder” bezeichnet.

Eine weitere Komplikation bei der Beurteilung von Diffusionsbildern ist der T2-Effekt
(»T2-shine-through®): Das Gradientenimpulspaar, das eine Messung fiir Diffusionsprozesse
sensibilisiert, bewirkt lediglich eine Signalabschwéichung im Vergleich zur Messung ohne die
Zusatzgradienten. Gewebe und Fliissigkeiten mit schneller Diffusion und groflem Signalabfall
im Diffusionsbild, z. B. Liquor, Gallenblase oder niederviskdse Zysten, haben oft auch lange
T2-Zeiten. Das heift, dass sie sich im T2-gewichteten Vergleichsbild sehr hell darstellen und
auch in einem leicht bis moderat diffusionsgewichteten Bild ungeachtet groflen Signalverlusts
immer noch hell kontrastiert sein konnen. Bei der Auswertung sollte solchen Regionen keine
verminderte Diffusion zugeschrieben werden. Erst bei sehr starker Diffusionsgewichtung sind
die beobachteten Signalintensititen dominant durch die Diffusion bestimmt.

Die Stérke der Diffusionsgewichtung des Bildkontrasts wird mit dem ,,b-Faktor” gemessen.
Er bestimmt den Signalverlust, der mit einer Pulssequenz fiir eine gegebene Diffusionskons-
tante zu erwarten ist. Je grofSer der b-Faktor, desto stirker ist die Signalabschwachung durch
Diffusion. Der b-Faktor wéchst mit Stidrke und Dauer des Gradientenimpulspaares. Er wird
ublicherweise in Einheiten von Sekunden pro Quadratmillimetern (semm) angegeben.
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12.3 . Diffusionstensor-Bildgebung

Wenn eine Messung mit unterschiedlichen b-Faktoren wiederholt wird, kann die Diffusi-
onskonstante quantitativ bestimmt werden. Es wird beispielsweise eine Signalstirke der weifSen
Hirnsubstanz mit einem b-Faktor = 0 (keine Diffusionsgewichtung des Bildkontrasts) und
eine mit einem b-Faktor von 1000 ssmm (starke Diffusionsgewichtung) gemessen, wobei die
Gradientenrichtung und alle anderen Parameter unverandert gleich gehalten werden. Aus dem
Verhiltnis der Signalstirken kann dann der ADC entlang dieser Richtung quantitativ berechnet
werden.

Bilder, deren Graustufenwerte einen ADC in den abgebildeten Voxeln représentieren (meis-
tens tiber drei Richtungen gemittelt), werden als ,, ADC-Karten“ (,, ADC map“) bezeichnet. Ein
Gewebeabschnitt, der sich auf einem stark diffusionsgewichteten Bild von gesundem Gewebe
kontrastiert und sich heller darstellt (reduzierte Beweglichkeit der Wassermolekiile), zeichnet
sich auf der entsprechenden ADC-Karte dunkel ab (verringerte mittlere Diffusionskonstante).
Da der ADC ein quantitatives Maf} fiir den diffusionsbedingten Signalverlust darstellt, ist in den
entsprechenden Bildern das Problem des T2-Effekts eliminiert: Auch Fliissigkeiten mit langem
T2 erscheinen in der ADC-Karte so hell wie angesichts ihres Diffusionsverhaltens und ihres
Signalverlusts erwartet, und nicht filschlicherweise dunkel.

Die Auswertung einer iiber drei Richtungen gemittelten ADC-Karte vermeidet somit so-
wohl falsch-positive Beurteilungen von anisotropen Geweben als auch das Problem der T2-
Abhingigkeit von Diffusionsbildern. Aufgrund der Kontrastumkehr ist aber ein Vergleich mit
den Diffusionsbildern nicht immer ganz einfach. Viele Lasionen, z. B. ischdmische Hirnareale
Stunden nach einem Infarkt, werden in der ADC-Karte dunkler als ihre Umgebung abgebildet
und sind deshalb weniger gut sichtbar als wenn sie sich hell kontrastierten.

Als alternative Darstellung bieten sich ,eADC-Karten® an, die ebenfalls das Problem der
T2-Abhingigkeit eliminieren, jedoch einen dhnlichen Kontrast wie Diffusionsbilder aufweisen:
Geweberegionen sind umso heller abgebildet je langsamer die Wassermolekiile difftundieren.
Auch hier werden im Normalfall Daten von drei Aufnahmen mit orthogonalen Richtungen der
Gradientenimpulspaare gemittelt. Das ,.e“ in eADC steht fiir exponentiell.

Die Aufnahme diffusionsgewichteter Bilder wird durch Bewegung aller Art gestort. Dazu
gehoren sowohl ein Drehen oder Zittern des Kopfes oder durch Atembewegung verursachte
Abweichungen bei Messungen im Torso. Insbesondere sind Signalunterschiede zwischen Bil-
dern, von denen mindestens eines mit kleinem b-Faktor aufgenommen worden ist, auch stark
abhingig von weiteren Bewegungen von Wassermolekiilen, z. B., aufgrund der Gewebedurch-
blutung im fein strukturierten Kapillarbett, die nicht mit der Diffusion zusammenhéngen.

12.3 Diffusionstensor-Bildgebung

Die Veranderung der Signalstarke bei Veranderung der Gradientenrichtung kann bei der In-
terpretation von DWI-Bildern von anisotrop strukturierten Geweben wie erwéhnt zu falschen
Interpretationen fiihren. Sie bietet aber auch die Moglichkeit, mehr tiber die Geometrie der
Strukturen herauszufinden, die die freie Diffusion behindern.

Wird die Richtung des Gradientenimpulspaars systematisch variiert, beobachtet man den
grofiten Signalabfall, wenn die Gradientenrichtung mit der Langsrichtung von rohrenférmigen
Strukturen zusammenfallt. Der Signalabfall ist am geringsten, wenn die Gradienten in eine der
zur Langsachse senkrecht angeordneten Richtungen zeigen. Durch einen Vergleich der beobach-
teten Diffusionskonstanten entlang der drei senkrecht aufeinander stehenden Hauptachsen kann
ein quantitatives Maf3 fiir die ,,Gerichtetheit“ oder Anisotropie der Diffusion abgeleitet werden.
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Der iiblichste Parameter hierfiir ist die ,,fraktionelle Anisotropie®, (,fractional anisotropy*,
FA). FA-Werte konnen zwischen 0 und 1 variieren. Ein FA-Wert = 1 deutet auf streng gerichtete
Diffusion entlang nur einer Richtung hin - mit lediglich vernachléssigbarer Diftusion senkrecht
zu dieser Richtung. Diese Situation wiirde fiir Wasser in engen, undurchldssigen, parallelen
Rohren erwartet. Ein FA-Wert = 0 deutet dagegen auf eine isotrope Diffusion hin. Die Was-
sermolekiile diffundieren in alle Richtungen gleich weit pro Zeiteinheit. Diese Situation wiirde
z. B. fiir ,freies Wasser erwartet. Oder fiir Wassermolekiile in kugelformigen mikroskopischen
Strukturen.

Ein Voxel in der weifSen Hirnsubstanz, das von ausschliellich parallel laufenden Nerven-
fasern mit intakter Myelinhiille durchquert wird, zeigt einen vergleichsweise hohen FA-Wert
(»starke Anisotropie®). Pathologische Verdnderungen der Myelinhiille kénnen dazu fiihren,
dass diese von Wassermolekiilen einfacher durchdrungen werden kann. Es wiirde dann ein
verringerter FA-Wert erwartet, der ein quantitatives Maf3 fiir die Degeneration der Myelinhiille
liefern konnte.

Bei solchen Interpretationen gilt es allerdings zu bedenken, dass ein FA-Wert = 0 auch dann
beobachtet wiirde, wenn in einem Voxel viele Fasern mit allen méglichen Orientierungen quer
durcheinander liefen und es - iiber das ganze Voxel gemittelt — keine Vorzugsrichtung der Dif-
fusion gabe, auch dann, wenn die Myelinhiille der Fasern noch vollstindig intakt wire. Zudem
hingt der beobachtete FA-Wert auch von der Faserdichte im Voxel oder dem durchschnittlichen
axonalen Durchmesser ab.

Mathematisch wird die Richtungsabhingigkeit der Diffusion mit einem Tensor beschrie-
ben, der tblicherweise als Matrix dargestellt wird. Wird die Diffusionskonstante in mehrere
Richtungen quantitativ bestimmt spricht man deshalb von der Diffusionstensor-Bildgebung
(»diffusion-tensor imaging®, DTT).

Fiir eine quantitative Messung von FA-Werten sollte die Diffusionskonstante in mindestens
sechs ausgewihlte Richtungen gemessen werden. Sie kann aber auch fiir weitere Richtungen
ermittelt werden. Das erlaubt eine zunehmend genauere Nachzeichnung einer gemittelten Geo-
metrie von den die Diffusion einschridnkenden Strukturen innerhalb eines Voxels.

Ein Anwendungsgebiet der Diffusionstensor-Bildgebung ist die so genannte Traktographie
(»fiber tracking®) in der weiflen Hirnsubstanz. Sie versucht, aus der relativen Orientierung und
Grofe von Diffusionsellipsoiden (8 Abb. 12.1) in benachbarten Voxeln den raumlichen Verlauf
von Nervenfaserbiindeln iiber langere Distanzen zu rekonstruieren.
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Seit der Einfithrung von MRI in die klinische Medizin steht die Darstellung von Morphologie
und Struktur der Gewebestrukturen im Vordergrund. In den letzten Jahren richtet sich das
Interesse vermehrt auch auf die Analyse von Funktionen und die Verkniipfung von Form und
Struktur. Unter dem Begriff funktionelle MRI (fMRI) werden heute eine ganze Reihe von Techni-
ken zusammengefasst, welche nichtinvasiv Gewebeaktivitdten durch Darstellung von Stoffwech-
selvorgangen oder durch die Abbildung von Durchblutungsverhaltnissen erfassen. Historisch
gesehen wurden funktionelle MRI-Techniken zuerst in der Neuroradiologie eingesetzt. In der
Neuroradiologie versteht man unter dem Begriff funktionelle MRI-Techniken, solche, die eine
kortikale Reaktion auf externe Reize mit einer hohen raumlichen und zeitlichen Auflosung
nichtinvasiv messen konnen. Im Vordergrund der fMRI-Techniken in der Neuroradiologie
stehen drei messbare relevante Kontrastmechanismen:

Blutvolumenénderung,

Blutflussédnderung,

BOLD(,,blood oxygenation level dependent®)-Kontrast.

In einer erweiterten Begriffsdefinition konnen jedoch unter dem Begriff funktionelle MRI alle
Anwendungen oder Techniken zusammengefasst werden, welche sich nicht nur auf die Darstel-
lung von Form und Struktur beschrénken, sondern Informationen iiber die Zusammensetzung
von Geweben ermdglichen, Stoffwechselvorgiange darstellen oder vaskuldre Verhiltnisse para-
metrisieren. Diese erweiterte Definition der funktionellen MR-Bildgebung schlief3t somit auch
Techniken wie Spektroskopie, ,,chemical shift imaging“ (CSI), Diffusionsbildgebung sowie die
MR-Bildgebung mit gewebespezifischen Kontrastmitteln ein.

© Funktionelles MRI wird unterschieden von dynamischen respektive kinematischen MRI-
Techniken.

Von den funktionellen MR-Techniken abzugrenzen sind kinematisches und dynamisches MRI.
Kinematisches MRI umschreibt die Bildgebung im muskuloskelettalen Apparat (vorwiegend
Gelenke und Wirbelsdule), in denen eine anatomische Struktur, nicht nur in Ruhe, sondern auch
in funktionellen Positionen untersucht wird. Als Beispiel sei die kinematische MR-Bildgebung
der Lendenwirbelsdule genannt, bei welcher die Bildgebung nicht nur in liegender, sondern
auch in sitzender oder stehender Position mit zusatzlichen Aufnahmen in Flexion, Extension
oder Rotation durchgefiithrt wird. Der physiologische Hintergrund fiir eine solche Bildgebung
ist die Uberlegung, dass gewisse Befunde positionsabhingig sind und deshalb in der Stan-
darduntersuchungsposition unerkannt bleiben kénnen. Weitere Beispiele fiir kinematische
MR-Untersuchungen ist die kinematische Untersuchung des femoropatellaren Gelenks, die
kinematische MR-Untersuchung der Halswirbelsdule in Rotation und die kinematische Unter-
suchung des Kiefergelenks mit offenem und geschlossenem Mund.

Neben dem muskuloskelettalen System findet MRI in anderen Korperpositionen als der
Ruheposition auch Anwendungen in anderen anatomischen Regionen. In der dynamischen
MRI-Darstellung des Beckenbodens (auch MR-Defidkographie genannt) wird dieser in Ruhe,
mit Beckenbodenpresse, Kneifen des Beckenbodens und wihrend dem Defikationsvorgang
untersucht. Damit kénnen wichtige Pathologien dargestellt werden, welche in der Ruheposition
nicht erkennbar sind. Grundlagen fiir die kinematische und dynamische MRI sind schnelle
MR-Sequenzen, welche tiber eine gute zeitliche und raumliche Auflésung verfiigen. Geeignete
Sequenzen sind SSFSE (Single-Shot-Fast-Spinechosequenz), SSFP (Steady-State-Free-Preces-
sion-Sequenz) oder multiphasische Gradientenechosequenzen. Fiir gewisse Untersuchungen
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sind auch Lagerungs- oder Positionierungshilfen notig. Je nach Anwendung sind kinematische
MR Untersuchungen nur in MR-Geréten mit spezieller Magnetarchitektur (offene und halb-
offene MR-Systeme) moglich.

Innerhalb dieses Buches wurden bereits verschiedene Techniken der funktionellen Bild-
gebung vorgestellt: Bildgebung der chemischen Verschiebung (™ Abschn. 9.2), Perfusions-
bildgebung (» Abschn. 11.2) und BOLD-Effekt (™ Abschn. 11.3) sowie Diffusionsbildgebung
(» Kap. 12). Die Bildgebung mit gewebespezifischen Kontrastmitteln wird im néchsten Kapitel
erortert (» Kap. 14).

= In-vivo-Spektroskopie

Die Magnetresonanzspektroskopie liefert nichtinvasiv Informationen iiber die chemische Zu-
sammensetzung und somit {iber den Metabolismus, gemittelt iiber Gewebebereiche, die etwa
21 cm® grof} sind. So kann in Meningiomen, Glioblastomen, fortgeschrittenen Astrozytomen,
oder Tumormetastasen im Kopf ein reduzierter Gehalt an N-Azetylaspartat (NAA) nachge-
wiesen werden, welches vor allem in funktionierenden Nervenzellen vorkommt (,,neuronaler
Marker®).

Diagnostische MR-Gerite empfangen nicht nur Signale von Wasser- und Fettmolekiilen,
sondern von allen kleinen wasserstofftragenden Molekiilen in Losung. Die Konzentration der
Metaboliten ist im Vergleich zur Wasserkonzentration jedoch so klein, dass ihre Signale in der
Bildgebung vernachlassigt werden konnen. Auch in Spektren kénnen Metabolitensignale erst
bei fast vollstindiger Unterdriickung des Wassersignals erfolgreich analysiert werden.

Die Frequenzen der Metabolitensignale hiangen von den Positionen der Wasserstoffatome
innerhalb eines Molekiils ab. Sie werden in ,,parts per million” (ppm) gemessen, damit nicht
fiir jede Feldstarke ein anderer Wert tabelliert werden muss. Die Frequenzdifferenz zwischen
dem Wasser- (~4,7 ppm) und dem NAA-Signal (2,0 ppm) in einem Magnetfeld von 1,5 T kann
wie folgt berechnet werden:

(2,0-4,7 ppm) * 42,58 MHz/T » 1,5 T=-172 Hz

Die Frequenz des NAA-Signals ist also auf dem 1,5-T-Tomographen etwa um 172 Hz tiefer als
die des Wassersignals. Die 42,58 MHz/T entsprechen dem magnetogyrischen Verhiltnis des
Wasserstoftkerns (» Kap. 1).

Normalerweise wird der Frequenzbereich zwischen den Fettsignalen (~20,9 ppm) und dem
unterdriickten Wassersignal (~<4,3 ppm) untersucht. Die hier beobachteten Signalgruppen
werden, in Abhéngigkeit vom untersuchten Gewebe, Fett-, Laktat-, NAA-, Glutamin-/Gluta-
mat-, Zitrat-, (Phospho)Kreatin-, Cholin-, oder Myosinositolmolekiilen oder Substanzfamilien
zugeordnet. Unter gewissen Auflagen ist die integrierte Signalstirke direkt proportional zur
Konzentration eines Metaboliten im Gewebe. Die Signalintensititen erlauben deshalb Riick-
schliisse auf den Stoffwechsel in den untersuchten Bereichen, z. B. die Unterscheidung einer
gutartigen von einer bosartigen Léision.

Welche Signale in der Auswertung besonders beriicksichtigt werden miissen, hingt stark
von der Fragestellung und der untersuchten Anatomie ab. Wihrend beispielsweise eine Erho-
hung des Verhiltnisses Cholinsignal zu NAA-Signal ein Indiz fiir eine bosartige Verdnderung
in Hirntumoren sein kann, gilt dasselbe fiir das Verhéltnis von (Cholinsignal + Kreatinsignal)
zu Zitratsignal im Fall von Prostatatumoren.

Mit Single-Voxel-Techniken werden nur Signale aus einem vorab definierten kleinen Volu-
men, z. B. innerhalb eines Tumors, empfangen. Es muss dann weder eine Frequenz- noch eine
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Phasenkodierung vorgenommen werden, sodass die Aufnahmezeit fiir klinische Untersuchun-
gen kurz gehalten werden kann. Mittels Multi-Voxel- oder CSI-Techniken werden Signale aus
grofleren Bereichen detektiert, so dass ihr Entstehungsort fiir diagnostische Aussagen préziser
lokalisiert werden muss. Die Aufnahmezeit ist hier im Allgemeinen ldnger. Es konnen aber so
Spektren von kleineren Volumina erhalten und die grofirdumigere Verteilung von Metaboliten,
z. B. innerhalb eines axialen Hirnschnitts, beurteilt werden.

Die Intensitit verschiedener Metabolitensignale in Wasserstoffspektren héngt stark von der
Echozeit ab. Metabolitensignale, die das Spektrum bei kurzen Echozeiten (z. B. 35 ms) dominie-
ren, koénnen bei langen Echozeiten (z. B. 144 oder 288 ms) aufgrund kurzer T2-Zeiten bereits
zu klein sein, um noch ausgewertet zu werden. Die Signale von koppelnden Wasserstoftkernen,
beispielsweise im Laktat, verandern sich mit wachsender Echozeit auch qualitativ: Bei einer
Echozeit von 144 ms zeigen die Laktatsignale genau in die andere Richtung (,,negative Signale)
als etwa das Wassersignal (,,positive“ Signale).

Neben Wasserstoffspektren werden auf Forschungsgeriten auch Spektren von anderen als
Wasserstoffatomkernen, etwa von Phosphor- oder Natriumkernen, aufgenommen. Das Ver-
héltnis von freiem Phosphat zu Phosphokreatin, wie es aus einem Phosphorspektrum erhalten
wird, erlaubt Riickschliisse auf den Energiehaushalt eines Muskelgewebes.

Eine absolute Quantifizierung der Metabolitenkonzentrationen in Mikromol pro Liter
(pmol « 1) wire wiinschenswert. Sie ist aber schwierig zu bewerkstelligen. Ein relativer Ver-
gleich von Metabolitensignalen ist einfacher reproduzierbar. Als Referenzsignal kann ein an-
deres Signal als das interessierende im selben Spektrum dienen. Alternativ, etwa bei der Single-
Voxel-Spektroskopie im Hirn, kann ein zweites Spektrum als Referenz verwendet werden. Das
zweite Voxel wird dafiir an derselben Stelle wie das erste fiir die Untersuchung der Lésion
platziert, aber in der anderen, hoffentlich gesunden, Hirnhilfte.

Wegen der kleinen Metabolitenkonzentrationen ist das Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (SNR)
fast immer kritisch. Es wichst mit der Feldstarke; klinische Anwendungen im Kopf sind ab
einer Feldstirke von etwa 1,5 T mdglich, ein 3,0-T-MR-Gerit bietet Vorteile. Eine erfolgreiche
Unterdriickung des Wassersignals ist duflerst wichtig fiir eine Beurteilung, vor allem wenn
Metabolitenkonzentrationen quantifiziert werden sollen. Auch kleine Variationen der Wasser-
unterdriickung kénnen das Aussehen eines Spektrums stérker veridndern als unterschiedliche
Pathologien. Bei der Befundung sollte auf die Echozeit (TE) geachtet werden und relative Ver-
gleiche sollten auf mit identischem TE aufgenommene Spektren beschrankt bleiben. Institutio-
nen, die die Spektroskopie erfolgreich anwenden, sammeln iiblicherweise eine grofie Datenbank
von exakt identisch aufgenommenen Spektren, um eine Diagnose auf dieser Basis abzustiitzen.
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14.1 Wirkungsweise

Die Signalintensitatsdifferenz (SI-Differenz) zweier Gewebe bestimmt im MR den Bildkontrast.
Er ist sowohl von intrinsischen (korpereigenen Gewebeeigenschaften) als auch von extrinsi-
schen (geritespezifischen) Faktoren, insbesondere der verwendeten Pulssequenz, abhéngig.

MR-Kontrastmittel sind Pharmazeutika, welche dank Kontrastanhebung und ihrer dynami-
schen Information (Pharmakokinetik) zur Verbesserung der diagnostischen Aussage (hohere
Sensitivitat, Spezifitat, funktionelle Aussage) in der Kernspintomographie eingesetzt werden.
Neben den spezifischen physikochemischen Anforderungen, die sich aus ihrem Einsatz in der
MR-Bildgebung ergeben, muss selbstverstidndlich auch ihr pharmakologisches Profil beriick-
sichtigt werden. Nach ihrem Einsatz sollten MR-Kontrastmittel den Kérper rasch wieder ver-
lassen und selbstverstandlich moglichst inert (ohne eigene Wirkung) sein.

Bei der Wirkungsweise der MR-Kontrastmittel sind im Prinzip alle bereits besprochenen
physikalischen Grundlagen der Kernspintomographie, wie Kernspinresonanz, Spin-Spin-
Wechselwirkung, gepulste Anregung mit Relaxation oder auch die magnetischen Eigenschaften
einer Substanz, in Betracht zu ziehen. MR-Kontrastmittel verdndern die auch sonst spontan
ablaufenden Resonanzvorgiange. Dank Signalverdnderungen heben sie gewisse Strukturen oder
Pathologien hervor. Erkléren lésst sich diese differenzierte Darstellung mit unterschiedlichen
MR-Eigenschaften der durchfluteten Gewebe:

Verkiirzung der T1-, T2- oder auch T2*-Relaxationszeit,

Verdnderung/Storung der lokalen Magnetfeldhomogenitit (Suszeptibilititseffekte),

Verdnderung der Protonendichte (Anzahl Protonen pro Voxel) eines Gewebes,

Verschiebung der Resonanz- oder Larmorfrequenz.

Welcher Einflussfaktor das Bild dominiert, hingt von der Wahl des eingesetzten Kontrast-
mittels, der Sequenzgewichtung oder auch physiologischen Parametern ab. Gut veranschau-
lichen dies die am hiufigsten klinisch eingesetzten Gadoliniumkomplexe, die prinzipiell alle
drei Relaxationszeiten (T1, T2 und T2*) verkiirzen. In der klinischen Praxis wird vor allem
die T1-Verkiirzung mit entsprechendem Signalanstieg bei der kontrastmittelgestiitzten MR-
Bildgebung ausgeniitzt. Dies fiihrt bei entsprechender Sequenzwahl mit T1-Gewichtung (kurze
Repetitionszeit, kurze Echozeit, angepasste Pulswinkel) zum Signalanstieg im ,, kontrastierten®
Gewebe (B Abb. 14.1).

Zum besseren Verstandnis der Wirkungsweise von MR-Kontrastmitteln soll auf die einzel-
nen physikalischen Vorginge niher eingegangen werden.

14.1.1 Verkiirzung der T1- und T2-Relaxationszeiten

Das Kontrastmittel mit seinem permanenten magnetischen Dipolmoment (ungepaarte Elektro-
nenspins = hohe Ladung bezogen auf eine niedrige Masse) beschleunigt (katalysiert, stimuliert)
sowohl die T1- (longitudinale Komponente; Spin-Gitter-Relaxation) als auch die T2-Relaxation
(transversale Relaxation, skalare, Spin-Spin-, Dipol-Dipol-Wechselwirkung) der sie umgeben-
den Protonen.

Bei der T1-Relaxation wird die longitudinale Relaxationskomponente, d. h. die bei der Lar-
moranregung aufgenommene Energie, durch das Kontrastmittel rascher vom Protonenspin auf
seine Umgebung transferiert (Energietransfer). Die Energieabgabe fiihrt zu einer rascheren
Relaxation der benachbarten Protonen. Gefordert wird dieser Effekt durch fluktuierende Mag-
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@ Abb. 14.1a,b Schematische Darstellung eines T1-gewichteten Nativ-MRT-Bilds (a) sowie eines nach i.v.-Verab-
reichung von 0,1 mmol Gd/kg KG erzielten Kontrastbilds (ebenfalls T1-gewichtet; b): Zwei Lasionen sind im ZNS
nach Kontrastmittelgabe sichtbar geworden. Im Unterschied zum Réntgenkontrastbild (Absorptionsbild) sieht
man nicht etwa das Kontrastmittel (also beispielsweise Gd) selbst, sondern dessen Einfluss auf die Relaxationsei-
genschaften der sie umgebenden Protonen. Der Signalanstieg der Protonen in beiden Lasionen beruht auf der
lokalen T1-Verkiirzung (Katalyse des Relaxationsenergietransfers) bei extravaskuldrer Verteilung des Kontrastmit-
tels innerhalb der Pathologie. Das Kontrastmittel hat die sonst hermetisch dicht verschlossene Blut-Hirn-Schranke
passiert. Damit werden alle interstitiellen Bereiche der Lasion, in die das Kontrastmittel sich verteilen kann,
sichtbar gemacht

netfelder, welche lokal durch die Elektronenspins des Kontrastmittels entstehen. Weil die Proto-
nenspins sich schneller ,,erholen, nimmt das Signal bei einer T1-Gewichtung (d. h. bewussten
Akquisition der longitudinalen Relaxationskomponente) im MR-Bild zu (@ Abb. 14.2). Somit
werden diese Kontrastmittel als positive Kontrastmittel bezeichnet. Parallel hierzu nimmt auch
die Magnetisierung in Z-Richtung wieder zu, da die Protonen vom ,antiparallelen Energie-
status zunehmend in den ,,parallelen® zuriickklappen (T1-Kurve; exponentiell). Die spontane,
d. h. ohne Kontrastmittel erfolgende Energieabgabe der stimulierten Protonen vollzieht sich im
relativ niedrigen RF-Bereich des MR ziemlich langsam (mehrere Sekunden). Nach MR-Kont-
rastmittelgabe ,, stimuliert“ sozusagen die Wechselwirkung zwischen angeregten Protonen und
lokalen elektromagnetischen Feldern die Energieabgabe mit verkiirzten T1-Relaxationszeiten.
Dahinter verbirgt sich die Interaktion ungepaarter Elektronenspins des Kontrastmittels mit den
umliegenden Wasserstoftkernen (in erster Linie Wasser, dann aber auch Fett- oder Eiweifimo-
lekiile des Gewebes). Somit haben wir es bei MR-Kontrastmitteleffekten streng genommen mit
Phanomenen zwischen Elektronenhiille und Atomkernen zu tun. Beispielsweise treten beim
Gadolinium mit seinen sieben einzelnen Elektronenspins (8 Abb. 14.3) Wechselwirkungen
mit ihnen nahe kommenden Protonenspins auf. Hierbei werden ,,innersphérische (Wechsel-
wirkung mit fest ans Gadolinium gebundenem Wasser) und ,,auflerspharische” Phinomene
(Wechselwirkung mit ungebundenem, in der Nahe diffundierendem Wasser) unterschieden.
Beide Phanomene tragen entscheidend zur Relaxation bei und kénnen u. a. chemisch mit der
Komplexstruktur und dem Chelator beeinflusst werden.

Zeitlich gesehen dominant sind bei der Relaxation geloster und damit frei beweglicher Pro-
tonen die Dipol-Dipol-Wechselwirkungen, die sich auf die transversale Relaxation auswirken
(T2<T1). Der Abbau dieser zum Feld senkrechten Polarisation geht schneller vonstatten, da
kein Energieaustausch nétig ist. MR-Kontrastmittel verstirken die bei T2-Gewichtung erkenn-
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B Abb. 14.3 Dank sieben ungepaarten Elektronen in der f-Schale ist Gadolinium stark paramagnetisch

baren Spin-Spin-Effekte, die zu einer rascheren Dephasierung und somit Beschleunigung der
Phaseninkohirenz (Verkiirzung der T2-Relaxation) fithren. Dies fithrt zu einer Signalabnahme
besonders auf T2-gewichteten Pulssequenzen. Voraussetzung sind ein hohes magnetisches
Moment, welches bei ungepaarten Elektronen etwa 657-mal stérker als bei den Protonen ist.
Zudem muss bei der Larmorfrequenz, die allerdings von der Feldstirke abhéngt, eine Spin-
Transition oder Anregung der Elektronen moglich sein. Eine langsame Spin-Relaxationszeit
der Kontrastmittelelektronen begiinstigt ebenfalls die Dipol-Dipol-Wechselwirkungen. Schlief3-
lich ist auch eine gewisse raumliche Nihe entscheidend, die wiederum strukturabhingig ist
(™ Abschn. 14.3). Gadolinium mit seinen sieben ungepaarten Elektronen, 7/2-Spins und einer
relativ langen Elektronen-Spin-Relaxationszeit weist auch beziiglich der T2-Relaxation optimale

Voraussetzungen auf.
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B Abb. 14.4 Bei 1,5 T gemessene Dosis-Wirkungs-Kurve der Signalstarke von extrazelludrem Kontrastmittel
(Gd-DOTA) bei drei unterschiedlichen Pulssequenzen: Spinechosequenz, Flash = Gradientenechosequenz, True-
Fisp = Steady-State-Free-Precession-Sequenz. Man achte auf die je nach Pulssequenz sich deutlich unterscheiden-
den Gd-Konzentrationen (X-Achse) mit maximalem SNR

Bei hohen Kontrastmittelkonzentrationen, z. B. in den ableitenden Harnwegen oder Fehl-
verdiinnungen in der MR-Arthrographie, kommt es zunehmend zu einer Dominanz des rasche-
ren T2-Effekts, weshalb das Signal abnimmt, besonders auf T2-gewichteten Bildern, aber auch
auf T1- gewichteten Pulssequenzen (B Abb. 14.2). Dies kann bei Perfusionsuntersuchungen kli-
nisch genutzt werden, denn dank ausgepragtem und dosisabhiangigen T2/T2*-Signalabfall beim
Hirst pass® (erster arterieller KM-Durchgang) durch die GefafSe und das gut vaskularisierte
Gewebe kann die Perfusion oder Durchblutung eines Zielgewebes genauer gemessen werden.

© MR-Kontrastmittel weisen bei niedrigen Konzentrationen eine Dominanz des T1-Effektes
mit Signalanstieg auf. Ab einer Schwellendosis kommt es auf Grund zunehmender T2-
Effekte zu einem dosisabhdngigen Signalabfall (8 Abb. 14.4).

Aus mechanistischer Sicht sollten die T1- (longitudinal, Spin-Gitter-Energieabsorption) aber
auch die T2-Relaxation (transversal, Dipol-Dipol-Wechselwirkung) von der ebenfalls zum Si-
gnalabfall fithrenden T2*-Relaxation (= Suszeptibilititseffekt), die praktisch iiberlagert durch
paramagnetische, superparamagnetische oder ferromagnetische MR-Kontrastmittel provoziert
wird, differenziert werden (s. u.). Der T2*-Effekt lasst sich durch lokale Feldinhomogenitat
aufgrund von Suszeptibilitit erkldren (™ beschleunigte Dephasierung aufgrund von Suszepti-
bilitatseffekten).

Die Bedeutung des Umgebungseinflusses erkennt man gut an der unterschiedlichen Rela-
xationsdauer:

im Vakuum spontane Relaxation in 10'® Jahren,

in einer wassrigen Losung in ~1 s,

in einer wissrigen Kontrastmittelldsung in wenigen ms.
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Das unterschiedliche Signal im kontrastmitteldurchfluteten Gewebe (im Allgemeinen in der T1-
Wichtung ein deutlich héheres Signal, in der T2-Wichtung bei hoheren Konzentrationen ein
niedrigeres Signal) beruht also auf unterschiedlichen Relaxationszeiten gegeniiber Gewebe
ohne Kontrastmittelaufnahme (@ Abb. 14.2). Auf den Bildern erkennbar wird dies allerdings
erst unter der Voraussetzung, dass die richtige Pulssequenz oder Bildgewichtung (z. B. bei Gd
vorwiegend eine T1-Gewichtung mit kurzen TR) sowie eine entsprechende Kontrastmittelver-
teilung vorliegen. Praktisch gesehen wihlt man durch die Einstellung der Sequenzparameter
einen bestimmten Abszissen-Kurvenschnittpunkt auf der Relaxations-Zeitkurve (8 Abb. 14.2)
mit entsprechendem Kontrast. Lange Repetitionszeiten erhéhen zwar das Signal, verringern
aber zunehmend den Kontrast; langere Echozeiten hingegen fithren zu erhohter T2-Wichtung
und entsprechendem Signalabfall. Auch hier ist bei sehr langen Echozeiten mit einem Kon-
trastverlust zu rechnen. Praktische Beispiele fiir Relaxationsbeschleuniger sind die klinisch
eingesetzten Gadolinium- oder Eisenverbindungen.

14.1.2 Beschleunigung der Dephasierung
durch lokale Feldinhomogenititen

Aufgrund des hohen B -Magnetfelds werden paramagnetische, superparamagnetische oder auch
ferromagnetische Kontrastmittel im MR-Gerit positiv magnetisiert. Diese induzierten positiven
Magnetfelder fithren dort, wo sich das Kontrastmittel ansammelt, zu einer Storung des sonst
homogenen Feldes, was die T2-Dephasierung der Protonen iiber die normale FID-Relaxation
hinaus beschleunigt. Die zusitzliche Verkiirzung der T2-Zeit wird deshalb auch als T2*-Zeit
oder Suszeptibilititseffekt bezeichnet. Auf T2-gewichteten Sequenzen fithrt das Kontrastmittel
zu sogenannten T2*-Effekten, die das Signal weiter reduzieren. Man bezeichnet sie deshalb als
negative Kontrastmittel. Praktische Beispiele sind die superparamagnetischen Eisenoxidnanop-
artikel (,superparamagnetic iron oxide®, SPIO, als orale MR- oder friither als leber- oder auch
retikuloendothelialspezifische Leberkontrastmittel), die das Signal deutlich reduzieren. Ahnliche
Phinomene konnen auch zu Artefakten fithren (» Metallartefakte). T2*-Effekte werden bei hohen
Feldstérken, wechselnden Gradientenfeldern, langen Echozeiten und an Grenzflichen begiinstigt.

14.1.3 Beeinflussung der Spin- oder Protonendichte

Die Anzahl Protonen pro Voxel (Protonendichte) hat einen direkten Einfluss auf das Signal.
Je mehr Protonen angeregt werden konnen, desto hoher fillt das Signal aus. Kontrastmittel
kénnen die Protonenzahl durch eine Verdringung oder Verschiebung des vorhandenen Was-
sers verdndern. Praktisch gesehen erfolgt am haufigsten eine Reduktion der Protonenzahl z. B.
mittels freonartiger Verbindungen wie Perfluorooctylbromid (PFOB), Bariumsulfat oder auch
Fettemulsionen etc. Daraus ergibt sich aufgrund der niedrigeren lokalen Protonendichte ein
Signalverlust z. B. nach oraler Gabe von Bariumsulfat-Suspensionen.

14.1.4 Verschieben der Resonanzfrequenz

Ahnlich wie bei der chemischen Verschiebung (Fett - Wasser) verursachen gewisse Kontrast-
mittel eine Verschiebung der Resonanzfrequenz (Dysprosium) der sie umgebenden Protonen
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um mehrere hundert ppm. Hierdurch kommt es zu einer Abnahme des messbaren Protonen-
signals. Dies ist von Dysprosiumverbindungen her bekannt, wird aber aktuell in der klinischen
Praxis nicht eingesetzt.

14.2 Chemische Struktur/Komplexchemie

14.2.1 Pharmakokinetik

Substanzen mit hoher Anzahl singuldrer Spins und entsprechender Magnetfeldinduktion [Radi-
kale; (super)paramagnetische Metalle] eignen sich als MR Kontrastmittel. Aus chemischer Sicht
handelt es sich bei den klinisch eingesetzten MR-Kontrastmitteln um Gadoliniumlésungen
respektive Eisenoxidnanopartikel. Frither wurden auch Manganl6sungen klinisch verwendet.
Das zu den seltenen Erden (Lanthanoide) gehérende Gadolinium weist in geloster Form (Gd**)
sieben singuldre Elektronenspins auf (8 Abb. 14.3). Dies erklért die hohen Dipol-Dipol- und
Dipol-Gitter-Wechselwirkungen neben seinen paramagnetischen Eigenschaften.

Die relativ ausgepragte Giftigkeit des Gadoliniums (z. B. als Gadoliniumchlorid) beruht
auf einem praktisch identischen Ionendurchmesser (1,08 A) verglichen mit Kalzium (1,14 A).
Damit blockiert gelostes oder freies Gadolinium zahlreiche im Kérper vom Kalzium abhéngige
Prozesse (Zellatmung, Muskelaktivitit, Blutgerinnung, Transmission von Nervenimpulsen,
Enzymfunktionen, zytokingesteuerte Transkription). Gd** ist einer der wirksamsten Kalzium-
antagonisten. Bei pH-Werten >6,4 fillt Gadolinium zudem als unlésliches Gadoliniumhydroxid
oder -phosphat aus. Die entstehenden Partikel werden von Makrophagen (u. a. Kupfferstern-
zelle, Histiozyten) endozytiert, was zu einer erhohten Aufnahme durch das unspezifische Im-
munsystem fithrt. Damit verteilt sich frei werdendes Gadolinium (Gd**) bevorzugt in makro-
phagenartigen Zellen und typischen Speicherorganen wie Leber, Milz oder auch Knochenmark.

Damit Gadolinium nicht in freier Form in den Korper gelangt, d. h. zur Reduktion sei-
ner Toxizitit sowie zur Optimierung seiner Kinetik, wird es an Chelatliganden gebunden. Der
entstehende Gadoliniumkomplex (rechte Seite der Reaktionsgleichung) steht im Gleichgewicht
mit den beiden freien Komponenten (linke Seite), wobei das Gleichgewicht in der Regel deutlich
nach rechts verschoben ist:

Gd + Chelatligand 2 Gadoliniumkomplex

© Freies Gadolinium in geldster Form weist dank seiner Ahnlichkeit mit Kalziumionen eine
hohe Toxizitat auf, wahrend komplex gebundenes Gadolinium als gut vertraglich, nieren-
gangig und rasch eliminierbar kennzeichnet ist.

Klinisch eingesetzt werden Gadoliniumkomplexe, die aus Chelatliganden (mehrzéhnige Ligan-
den: -DTPA, -DOTA, -DTPA-BMA, -HP-DO3A, -BT-DO3A, -BOPTA. DTPA-BMEA, -EOB-
DTPA), die sich moglichst fest und spezifisch an das Zentralatom, hier also an Gadolinium
binden (B Abb. 14.5), bestehen. Die Gadoliniumkomplexe weisen eine hohe Wasserloslichkeit
und damit eine vaskuldr-interstitielle Verteilung bei vorwiegend renaler Elimination auf. Die
Chelatliganden steuern die Pharmakokinetik. Unterschieden werden ringférmige Liganden
(wie -DOTA, -BT-DO3A, -HP-DO3A), die auch als Makrozyklen bezeichnet werden sowie
lineare - lang gestreckte (wie -DTPA, -DTPA-BMA, -BOPTA, -DTPA-BMEA, -EOB-DTPA), die
sich dank ihren zahlreichen Koordinationsstellen Schritt fiir Schritt um das Zentralatom legen.
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B Abb. 14.5 Strukturformel der Gadoliniumkomplexe (lineare Strukturen: Gd-DTPA, Gd-DTPA-BMA, Gd-DTPA-
BMEA, Gd-BOPTA, Gd-EOB-DTPA; makrozyklische Struktur: Gd-DOTA, Gd-HP-DO3A, Gd-BT-DO3A). Die beiden
reversibel proteinbindenden Gd-BOPTA und Gd-EOB-DTPA weisen eine hydrophobe Seitenkette mit Benzylring
auf. Diese Seitenkette fiihrt zudem zur Aufnahme durch die Hepatozyten und partiellen hepatobilidren Elimination
(» Abschn. 14.5.1). Bei den Ubrigen handelt es sich um unspezifische Gadoliniumkomplexe mit renaler Elimination

Die Bindung des Zentralions erfolgt sowohl durch ionische Bindungen zwischen den negativ
geladenen Sauregruppen und Gadolinium als auch durch Van-der-Waals-Krifte zwischen den
Stickstoftelektronenpaaren und Gadolinium. Die Anzahl solcher Bindungen oder Koordinati-
onsstellen wird auch als Zdihnigkeit bezeichnet. Da ionische Bindungen thermodynamisch gese-
hen stirker sind, hangt die Komplexstabilitit (» Abschn. 14.2.2) u. a. von der Anzahl ionischer
Bindungen und Ionizitit des Komplexes als Ganzes ab.

In den meisten der kommerziell erhiltlichen Kontrastmittellssungen wird durch die Uber-
schussgabe freier Chelatliganden (meist als Ca/Na-Komplex) eine zusitzliche Absicherung
hinsichtlich Gadoliniumfreisetzung erreicht. Die Liganden fangen eventuell freiwerdendes Ga-
dolinium frithzeitig ab. Auflerdem verschieben sie das Gleichgewicht nach rechts in Richtung
Gadoliniumkomplex anstelle der Dissoziation (» Reaktionsgleichung; Rechtsverschiebung).

Gadolinium als Zentralatom weist drei positive Ladungen auf, wihrend der Chelatligand
drei bis fiinf negative Ladungen aufweist. Je nach Chelatligand muss die Gesamtladung mit
Hilfe eines positiv geladenen Zuckermonomerzusatzes (Meglumin®, Methylglukamin*) oder
Natrium* in der Losung ausgeglichen werden. Entsprechend werden ionische, geladene (z. B.
Gd-DOTA', Gd-DTPA?*, Gd-BOPTA?, alle mit Megluminzusatz) und nichtionische, neutrale
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Komplexe (z. B. Gd-DTPA-BMA, Gd-HP-DO3A, Gd-BT-DO3A, Gd-DTPA-BMEA) unter-
schieden. Der Begriff ,,nichtionisch®, welcher sich hier auf die Gesamtladung des Gadolinium-
komplexes bezieht, kann nicht mit den Eigenschaften von Rontgenkontrastmitteln wie eine
geringere Neurotoxizitit oder bessere Vertréglichkeit assoziiert werden.

14.2.2 Thermodynamische Stabilitat

Die oben gezeigte Komplexbindung stellt einen reversiblen Vorgang dar, d. h. es findet laufend
ein Gleichgewicht zwischen freier (linke Seite = Dissoziation) und gebundener Form (rechte
Seite = Komplexbindung, Assoziation) statt. Das Gleichgewicht ist iiblicherweise aufgrund der
glnstigeren Bindungseigenschaften und Energie deutlich nach rechts verschoben. Das Maf3 fiir
dieses Gleichgewicht wird als ,,thermodynamische Stabilitit* (logK) bezeichnet. Man spricht
auch von der Komplexbildungskonstante (entsprechend dem Massenwirkungsgesetz):

_ [Gd—Komplex] a [Gd—DTPA] _102!
~ [Gd]x[Chelat - Ligand] ~ [Gd]|x[DTPA]

Je hoher der Wert fiir K, desto stabiler ist der Komplex; umgekehrt bei niedrigem K-Wert
kommt es rascher zur Dissoziation, d. h. Freisetzung der einzelnen Komponenten (Linksver-
schiebung in der oberen Reaktionsgleichung). Praktisch gesehen bedeutet der K-Wert, dass
man pro 10**!-Komplexe ein freies Gadoliniumion respektive DTPA* nachweisen kann (In-
vitro-Simulation). Dies hangt u. a. auch vom pH der Losung ab. Bei einem pH = 7,4 fillt logK
von Gd-DTPA auf 17,7 zuriick; das Gleichgewicht verschiebt sich in Richtung Dissoziation
mit hoherem freien Anteil an Gadolinium und DTPA. Die thermodynamische Stabilitit bei
pH 7,4 wird als ,,konditionelle Stabilitit“ bezeichnet. SchlieSlich vergleicht man noch die ,,ki-
netische Stabilitdt“ bei einem saurem pH von 1,0 (in 0,1 N Salzsdure HCI), wobei es um die
Zeitdauer geht, bis die Halfte aller Komplexe dissoziiert oder freigesetzt wird (Dissoziations-
Halbwertszeit). Die einzelnen Gadoliniumkomplexe unterscheiden sich deutlich hinsichtlich
ihrer Komplexstabilitit (8 Tab. 14.1).

Neben der pH-Abhiangigkeit der Komplexstabilitat (die erh6hte Anzahl Protonen schwicht
die von den Sauregruppen im Chelatligand ausgehenden ionischen Bindungen), konnen auch
korpereigene Elektrolyte oder Metallionen (z. B. Cu?*, Ca**, Zn?*, Fe?**, aber auch Ga**) um
die Komplexbindungsstelle mit Gadolinium konkurrieren. Dieser Austauschvorgang wird als
Transmetallation bezeichnet. Auch hier besteht ein Gleichgewicht, welches von zahlreichen
Faktoren wie pH, weiteren Reaktionspartnern sowie thermodynamischen Grundbedingungen
abhangt.

Me* + Gadoliniumkomplex & Me-Komplex + Gd*" (Me** = Metallion)

Damit hingt die Stabilitat eines Gadoliniumkomplexes und umgekehrt die Wahrscheinlichkeit
einer Gadoliniumdissoziation von zahlreichen Faktoren ab:
Struktureigenschaften des Gadoliniumkomplexes
makrozyklisch,
Anzahl ionischer Bindungen,
Ladung des Komplexes,
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14.2 - Chemische Struktur/Komplexchemie
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14.3 - Relaxivitat und Dosis-Wirkungs-Beziehung

Zshnigkeit,
Energiebilanz bei der Komplexbildung
seiner Umgebung
PH,
Uberschuss in der Formulierung,
Fremdelektrolyte,
Temperatur,
Loslichkeit der Einzelkomponenten
Zirkulationsdauer und Kompartimentverteilung.

In-vitro-Hochrechnungen kénnen nur begrenzt auf In-vivo-Verhéltnisse iibertragen werden,
da sich dort meist mehrere Einflussfaktoren aufsummieren und tiberlagern.

Neben der starken Reduktion der Gadoliniumtoxizitit steuern die Liganden auch deren
Verteilung, so dass wir unspezifische nierengéngige, leberspezifische oder vaskulire Gadolini-
umkomplexe kennen. Die Liganden beeinflussen zudem die Zuganglichkeit des Zentralatoms
fiir Wasser, was sich auf die Relaxivitat r1/r2 der einzelnen Gadoliniumkomplexe auswirkt.

14.3 Relaxivitat und Dosis-Wirkungs-Beziehung

Die Wirkungsstirke eines MR-Kontrastmittels und damit seine Signalwirkung werden durch
die Relaxivitdt bestimmt. Damit stellt die Relaxivitit ein Maf fiir die Relaxationszeitverkiirzung
dar. Die Relaxivitit widerspiegelt das Ausmafd an ,,stimulierter Spin-Gitter- und Spin-Spin-
Wechselwirkung. Sie ist von der Larmorfrequenz, der Temperatur aber auch der Konzentration
der paramagnetischen Substanz abhingig. Zudem gibt es molekiilabhingige Einflussfaktoren
(Zugdnglichkeit fiir Wasser, Bewegung der Seitenketten, magnetische Induktion etc.). Schlief3-
lich treten auch noch Unterschiede in Abhédngigkeit vom Losungsmittel (Wasser, albuminhal-
tiges Blutplasma) auf. Zur Bestimmung der sogenannten molaren Relaxivitat wird ein Mol der
Substanz in einem Liter Wasser gelost und die T1- oder T2-Zeit dieser einmolaren Losung bei
einer definierten Larmorfrequenz/Feldstirke bestimmt:

© Relaxivitdt R1=1/T1 oder R2=1/T2 (Konzentration: 1 mol « I, Temperatur bei 20 °C, bei
einer bestimmten Larmorfrequenz/Feldstarke)

Je hoher der R-Wert, desto besser tritt das Kontrastmittel mit den umliegenden Protonen in
Wechselwirkung, was bedeutet, dass die Wasserzuginglichkeit erhoht ist. Die verbesserte An-
niherung wiederum fiihrt zu einer rascheren Relaxation der umliegenden Protonen, wodurch
das Kontrastmittel zu einem hoheren Signal (auf T1-gewichteten Sequenzen) fithrt. Bei einem
hoheren R-Wert konnte man, theoretisch zumindest, auch geringere Dosen einsetzen. Das
heift, die Dosis ist von der Relaxivitdt des Kontrastmittels abhingig. Die Relaxationszeitverkiir-
zung und damit der Signaleffekt eines MR-Kontrastmittels hangen sowohl von der Relaxivitét
als auch der Konzentration des jeweiligen Kontrastmittels im Voxel ab:

Signaleffekt ~ Gadoliniumkonzentration * Relaxivitat

Die Gadoliniumkonzentration wird von der vorgelegten Konzentration im Kontrastmittelfldsch-
chen (mol/l; deklariert auf der Packung), von der Injektionsweise (Bolus, langsame Infusion) und
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C —__~_ _Phenyling
R = Albumin
O/ “Phenylring

B Abb. 14.6 Albuminwechselwirkung: Relaxivitdtszunahme der Gadoliniumkomplexe hier am Beispiel von Gado-
vosfeset (Ablavar) infolge der Albuminwechselwirkung. Dank reversibler Bindung des Albumins an die beiden
Phenylreste wird die Seitenkette stabilisiert. Damit kann mehr Wasser mit Gadolinium interagieren. Gleichzeitig
bewirkt die Bindung eine veranderte Pharmakokinetik mit verringerter Extravasation sowie langsamerer renaler
Elimination

auch von der Verteilung im Korper (spezifische Aufnahme oder nicht, Pathologie, Zirkulation/
Herzminutenvolumen) beeinflusst. Die Relaxivitit ist meist substanzspezifisch und differiert je
nach Feldstirke. Zudem hat man festgestellt, dass die Relaxivitit der Gadoliniumkomplexe im
Blutplasma deutlich hoher als in wissrigem Medium ist. Diese Zunahme erklirt sich infolge
von reversiblen Bindungen zwischen dem Chelatliganden und dem im Blutplasma gelGsten
Albumin sowie weiteren Proteinen. Die Zunahme ist bei einzelnen Gadoliniumkomplexen
(Gd-BOPTA = Multihance - Dimeglumingadobenat; Gd-EOB-DTPA = Primovist — Dinatri-
umgadoxetat — im Handel in 0,25 mol/l; oder MS-325 EPIX = Ablavar (frither Vasovist) — Tri-
natriumgadofosveset) starker ausgeprégt als bei anderen. Diese werden auch als Albuminbinder
bezeichnet. Lipophile Benzylringe in den Chelatligandseitenketten férdern die Albumin- oder
Proteinbindung. Dank der Bindung kommt es zu einer Stabilisierung der Seitenketten im Ga-
doliniumkomplex und damit zu einer geringeren Brownschen Molekularbewegung derselben.
Dies wiederum erhoht die Zuganglichkeit des Zentralatoms fiir Wasser (innersphirisches). Dank
hoherer Proton-Gadolinium-Wechselwirkung nimmt die molare T1-, T2-Relaxivitit des MR-
Kontrastmittels zu. Gleichzeitig dndert sich aber auch die Pharmakokinetik desselben, denn die
Albuminbindung erhoht den vaskuldren Anteil des Kontrastmittels auf Kosten des interstitiellen.
Eine erhohte T1-Signalstarke kann sowohl auf eine erhéhte molare Relaxivitét als auch auf eine
unterschiedliche Verteilung (erhohter vaskuldrer Anteil) zuriickgefithrt werden (8 Abb. 14.6).

Die meisten unspezifischen Gadoliniumkomplexe (Gd-DTPA, Gd-DTPA-BMA, Gd-DOTA,
Gd-HP-DO3A, Gd-DTPA-BMEA) unterscheiden sich klinisch gesehen nicht hinsichtlich ih-
rer Kontrasteigenschaft (und damit auch nicht hinsichtlich ihrer Dosierung). Die angebotene
Konzentration betragt 0,5 mol/l (0,5 mmol/ml). Damit sind die Gadoliniummenge sowie Do-
sierung mit 0,2 ml/kg KG (=0,1 mmol Gd/kg KG) normiert. Die Dosierungsempfehlungen be-
ruhen auf klinischen Studiendaten (» Abschn. 14.4.4). Bei Gadobutrol (Gd-BT-DO3A; Gado-
vist) reichen dank doppelt so hoher Gadolinium-Konzentration das halbe Volumen (=0,1 ml/
kgKG = 0,1 mmol Gd/kgKG).

Besondere Dosierungshinweise gelten in der direkten MR-Arthrographie, bei der 100-
bis 500-fach verdiinnte, isoosmolare Gadoliniumkomplexlosungen (Magnevist 2.0 mit
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8 Abb. 14.7a,b Einfluss der 7
Magnetfeldstarke auf die molare 6
Relaxivitat (in mM'*" bei 37 °C) 5 X\_,(’_—x/—/" —
a wassrige Losung, b Plasma +— Dotarem
4 A e & Magnevist
3 - . ————&5—1 | —&—Multihance
2 —=<—Vasovist
1
0 T T .
0,47 1,5 3 4,7
a
30
25 ™
20 —s—Dotarem
15 Magnevist
—a&— Multihance
10 ye :
) \\‘1_____”,_\" —<—Vasovist
0 T T T
0,47 1,5 3 47
b

0,002 mmol/ml; Artirem mit 0,0025 mmol/ml) intraartikulér injiziert werden. Bereits diese
geringe Konzentration fithrt zum Signalanstieg der Gelenkfliissigkeit wahrend unverdiinnte
0,5-mol/lI-Losungen wegen des starken T2-Effekts zum Signalabfall fithren. Auch beim leber-
spezifischen MR-Kontrastmittel Primovist (Dinatriumgadoxetat mit 0,25 mmol/ml) sind an-
dere Dosierungen (0,1 ml/kg KG = 0,025 mmol/kg = 25 pmol/kg) vorgegeben. Bei Ablavar
(Gadofosveset-Trinatrium) reichen dank Albuminbindung, Relaxivititsanstieg und vaskuldrer
Verteilung 0,12 ml/kg KG entsprechend 0,030 mmol/kg.

Schlief3lich sollte man je nach Pulssequenz auch die R1/R2-Verhéltnisse berticksichtigen,
da diese sich gegenseitig beeinflussen.

Die Dosis-Wirkungs-Verldufe der MR-Kontrastmittel sind im Unterschied zu den Rontgen-
kontrastmitteln keine linearen Kurven, sondern weisen einen Peak mit optimaler Kontrastmit-
telkonzentration auf (@ Abb. 14.4). Die Kurven und damit auch die Peakmaxima sind sowohl
vom MR-Kontrastmittel als auch von der Pulssequenz abhéngig. Niedrige Kontrastmittelkon-
zentrationen kénnen tendenziell eher mit T1-gewichteten Pulssequenzen visualisiert werden,
wihrend hohere zunehmend durch T2-Effekte und Signalabfall charakterisiert sind. Praktisch
gesehen folgt hieraus, dass nicht unbedingt die hochste Gadoliniumkonzentration oder -menge
zum hochsten Signalanstieg respektive besten Kontrast fithrt. Auch entspricht eine doppelt so
hohe Relaxivitit nicht unbedingt einer doppelt so hohen Signalstirke!

Signalstarke und Relaxivitét differieren schlieSlich auch je nach Feldstirke. Die molare
Relaxivitat sinkt bei hoheren Feldstirken ab, weshalb das SNR bei 3 T nicht doppelt, sondern
eher nur etwa dem 1,4-Fachen desjenigen bei 1,5 T entspricht. Die molare Relaxivitit der al-
buminbindenden MR-Kontrastmittel im Plasma verringert sich sogar tiberdurchschnittlich bei
hoheren Feldstarken (@ Abb. 14.7). Da der Kontrast allerdings auch vom umliegenden Gewebe
(Fett- oder Muskelanteil) abhangt, kann nicht generell bei hoheren Feldstirken niedriger dosiert
werden.
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14.4 Pharmakologische Eigenschaften extrazelluldrer
Kontrastmittel

Trotz ihres Schwermetallgehalts haben sich die zugelassenen Gadoliniumpriparate dank ihrer
exzellenten Vertriglichkeit und hohen Stabilitdt als eine der risikodrmsten Pharmaka erwiesen.
Dank ihrer hoher Sicherheit, raschen Elimination und geringen Allergisierung wurden sie
falschlicherweise als vollkommen inert und risikolos klassifiziert. Insbesondere die Nephrogene
Systemische Fibrose (NSF), die bei terminaler Niereninsuflizienz u. a. mit der Gadoliniumgabe
assoziiert auftreten kann, unterstreicht die Wichtigkeit des pharmakologischen Verstandnisses.
Ausfiihrlicher soll dies am Beispiel der intravends zugelassenen, nierengangigen, unspezifischen
Gadoliniumkomplexe (extrazelluldre) diskutiert werden. Weitere Kontrastmittelgruppen folgen
in » Abschn. 14.5 (B Tab. 14.1).

14.4.1 Ubersicht und Indikation

Extrazelluldre Kontrastmittel sind niedermolekulare wasserlosliche Verbindungen, die sich
nach ihrer i.v.- Applikation vaskuldr und im interstitiellen Raum des Korpers verteilen. Klinisch
finden sie Einsatz bei:

Nachweis gut vaskularisierter Lasionen (Tumoren, Entziindungen),

Nachweis einer unterbrochenen Kapillarschranke im intraaxialen ZNS-Bereich,

Perfusionsdarstellung und -quantifizierung,

kontrastverstarkter Darstellung der Gefifle (MR- Angiographie; ,,first pass®;

» Abschn. 11.1.1),

Nachweis einer verzogerten Auswaschkinetik bei Infarkten

Funktionsdarstellung der Nieren.

Der Kontrasteffekt kann héufig in Kombination mit T1-gewichteten, vorzugsweise fettsup-
primierten Sequenzen optimal herausgeholt werden. IThr Bildeffekt ist mit demjenigen der
wasserloslichen Rontgenkontrastmittel vergleichbar, d. h. frithvaskuldrer Effekt mit rascher
Diffusion des Kontrastmittels ins Gewebe sowie Konzentrationsausgleich zwischen Gefaf3- und
interstitiellem Raum.

Die meisten der heute klinisch eingesetzten Kontrastmittel fallen in diese Gruppe der
Gadolinium(III)-Komplexe (8 Abb. 14.3) mit dhnlicher chemischer Zusammensetzung (™ Ab-
schn. 14.2):

Gd-DTPA (Gadopentetatsaure, Dimeglumin- = Magnevist/ionischer linearer Komplex-

ligand),

Gd-DOTA (Gadotersdure, Meglumin- = Dotarem/ionischer makrozyklischer Komplex-

ligand),

Gd-DTPA-BMA (Gadodiamid = Omniscan/nichtionischer linearer Komplexligand),

Gd-HP-DO3A (Gadoteridol = ProHance/nichtionischer makrozyklischer Komplex-

ligand),

Gd-DTPA-BMEA (Gadoversetamid = OptiMARK/nichtionischer linearer Komplex-

ligand),

Gd-BT-DO3A (Gadobutrol = Gadovist/nichtionischer makrozyklischer Komplexligand),

Gd-BOPTA (Gadobenatsiure, Dimeglumin = MultiHance/ionischer linearer Komplex-

ligand; wird auch zu den leberspezifischen Kontrastmitteln gezahlt).
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Die klinisch eingesetzten sterilen, klaren Losungen weisen je nach Wirkstoff und Konzentra-
tion eine unterschiedliche Osmolalitit (meist hyperosmolar; 8 Tab. 14.1) und Viskositét auf.
Im Allgemeinen spielen diese beiden physikochemischen Parameter aufgrund der geringeren
Dosierungen eine untergeordnete Rolle. Als Ausnahme wire die akzidentielle Extravasation
zu nennen, bei der je nach Osmolalitit und Chemotoxizitit Entziindungsreaktionen bis zu
Nekrosen beschrieben wurden. Die Handelspraparate unterscheiden sich weiter wie bereits
oben beschrieben hinsichtlich ihrer Chelatligandeniiberschiisse, ihrer Gadoliniumkonzent-
rationen und der diversen Chelatligand betreffenden Eigenschaften einschliefilich der daraus
resultierenden Kinetiken.

14.4.2 Pharmakokinetik

Die unspezifischen Gadoliniumkomplexe weisen ein klassisches Zweikompartimentprofil mit
extrazelluldrer Verteilung und renaler Elimination auf. Nach der intravenésen Injektion kann
die vaskuldre Frithphase als ,first pass“ zur Gefifldarstellung verwendet werden. Der rasch
erfolgende venose Riickfluss begrenzt die iiberlagerungsfreie Aufnahmezeit der Arterien. Nach
etwa 2,5-5 min (Verteilungs-Halbwertszeit) besteht ein Konzentrationsausgleich zwischen Ge-
faf3- und interstitiellem Raum. Ausgenommen hiervon ist der ZNS-Bereich mit seiner intakten
Blut-Hirn-Schranke, in dem sich das Kontrastmittel aufgrund seiner hohen Hydrophilie aus-
schliefllich vaskulér verteilt. Die verdnderte Kinetik bei Kontrastmittel aufnehmenden Lési-
onen stellt ein wichtiges Differenzierungsmerkmal dar. Als praktische Konsequenz der etwa
2,5-5 min dauernden Verteilung sollte man mit Vorteil bei der Suche nach extravaskuldren
Lisionen entsprechend lange mit der Bildgebung zuwarten. Vorbehalten bleiben Anwendungen,
bei denen es um die Darstellung der fritharteriellen oder vaskuldren Phase einschliellich der
Gewebeanflutung geht (dynamische Untersuchungen, Perfusionsdarstellung, Hypophysenade-
nome, Mammae u. a.).

Als nierengingige Kontrastmittel erfolgt die Ausscheidung in unverdnderter Form ohne die
Bildung von Metaboliten praktisch vollstindig tiber eine passive glomerulére Filtration. In den
ableitenden Harnwegen konnen sowohl die T1-Verkiirzung als auch die funktionell bedingte
Aufkonzentrierung des Harns mit T2-Verkiirzung und entsprechender Signalgebung verfolgt
werden. Die Plasmaeliminationshalbwertszeit betrédgt beim Nierengesunden etwa 90 min. Bei
eingeschrinkter Nierenfunktion verlangert sie sich entsprechend. Wihrend bei Nierengesunden
nach 24 h weit tiber 90 % der verabreichten Dosis renal eliminiert sind, verzogert sich dieser
Vorgang bei eingeschrinkter renaler Funktion erwartungsgemaf3. Die niedermolekularen Ga-
doliniumkomplexe sind dialysierbar, benotigen allerdings mindestens drei Dialysesitzungen
zur vollstandigen Elimination. Sowohl aus Tier- als auch aus Humanversuchen ist bekannt,
dass Gadoliniumspuren als Restmengen im Korper selbst nach 7 oder 14 Tagen nachgewiesen
werden konnen. Faktoren wie die Transmetallation oder auch eine geringe Komplexstabilitat
scheinen dies eher zu begiinstigen. Wieweit sich solche Spuren bei Mehrfachanwendung, hohen
Dosen respektive bereits bestehender Schwermetallbelastung klinisch toxisch manifestieren
werden ist unklar. Entsprechende Diskussionen wurden nach dem Bekanntwerden von NSF in
Assoziation mit Gadolinium vermehrt gefiihrt.

Geringe Kontrastmittelmengen passieren die Plazenta und kénnen im f6talen Gewebe sowie
Fruchtwasser nachgewiesen werden. Wahrend sehr hohe, wiederholte Dosen in Tierversuchen
bei einzelnen Gadoliniumkomplexen teratogen wirkten, konnten keine teratogenen oder mu-
tagenen Effekte nach diversen dokumentierten Expositionen wihrend der Schwangerschaft
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nachgewiesen werden. Gadolinium sollte deshalb wahrend der Schwangerschaft und insbe-
sondere im ersten Trimenon nur bei vitaler Indikation in Form von den sichereren Makrozyk-
len verabreicht werden. Die iiber die Muttermilch ausgeschiedene Fraktion betragt <0,4 %, so
dass die European Society of Urogenital Radiology (www.esur.org; Version 8.0) bei stillenden
Miittern nicht unbedingt zum Unterbrechen des Stillens rit, vorausgesetzt, es werden stabilere
Préiparate eingesetzt.

14.4.3 Vertraglichkeit und Vorsichtsmaf3nahmen

Qualitativ gesehen entspricht das Nebenwirkungsprofil mehrheitlich demjenigen der jodierten
Rontgenkontrastmittel mit dhnlichen unerwiinschten Arzneimittelwirkungen allerdings ohne
Schilddriisenwechselwirkungen, da keine Jodidbelastung erfolgt. Die Nebenwirkungsrate der
Gadoliniumkomplexe ist auch angesichts niedrigerer Substanzmengen (20 ml eines 0,5 mol/l
Gadoliniumkomplexes mit einer Dosis von 0,1 mmol Gd/kg KG entsprechen einer Gesamtdosis
von 0,01 mol), die gespritzt werden, deutlich geringer als bei den nichtionischen Jodkontrast-
mitteln (~0,1 mol). Leichte Nebenwirkungen wie Warmegefiihl, Kopfschmerzen, Nausea bis
zu Erbrechen oder auch pseudoallergische Haut- und Schleimhautreaktionen treten in etwa
1-2 % aller Fille auf. In den wenigen kontrollierten klinischen Vergleichsstudien konnte kein
Vertriglichkeitsunterschied zwischen den einzelnen Gadoliniumpraparaten nachgewiesen wer-
den. Auch die zahlreichen Beobachtungsstudien lassen hochstens eine Interpretation gewisser
Tendenzen zu.

Allergoide Reaktionen treten hiufiger bei Patienten unter Asthmatherapie, Patienten mit
multiplen Allergien oder bei Kontrastmittelunvertraglichkeit in der Anamnese auf, weshalb
diese Patienten als Risikopatienten klassifiziert werden miissen. Eine antiallergische Pramedi-
kation mit Steroiden oder Antihistaminika wie bei den jodierten Rontgenkontrastmitteln wird
aufgrund der niedrigeren Inzidenzraten nicht unbedingt empfohlen. Zudem gilt es zu beachten,
dass, wenn auch duf3erst selten (~1:50.000-1:100.000), anaphylaktoide Schockreaktionen mit
Gadoliniumkomplexen auftreten konnen. Besonders bei Herz-Kreislauf-instabilen Patienten
muss die eingeschrinkte Reserve beachtet werden. Auch die eingeschrinkter Zugéinglichkeit
und Uberwachung des Patienten im MR muss beriicksichtigt werden.

Extravasate konnen wie oben beschrieben infolge der hohen Osmolalitit der Losungen zu
lokalen Schmerzen, Entziindungsreaktionen bis zu Nekrosen fithren. Ansonsten sind allerdings
sehr wenige Spitreaktionen beschrieben. Wihrend der Verabreichung von gewissen Gadolini-
umkomplexen wurden EKG-Veranderungen mit voriibergehender QTc-Verldngerung unklarer
klinischer Relevanz beobachtet. Sicherheitshalber wird deshalb bei Patienten mit QT-Syndrom,
entsprechender Familienanamnese oder Rhythmusstérungen zur Vorsicht geraten.

Die Nierenvertriglichkeit der Gadoliniumkomplexe wird kontrovers diskutiert und betriftt
einerseits die Frage der Nephrotoxizitit und andererseits die Frage der bei eingeschrinkter
Nierenfunktion erfolgenden Gadoliniumdissoziation (NSF-Risiko). Einzelberichte nephro-
toxischer Folgen nach Gadoliniumgabe sind publiziert worden, traten aber iiberwiegend nur
bei tiberdurchschnittlichen Dosen von 0,2 mmol/kg KG und mehr auf. Bei gleichen Volumina
erscheinen die Gadoliniumkomplexe im Vergleich zu den Rontgenkontrastmitteln besser nie-
renvertrdglich zu sein. Allerdings gilt dies nicht auf der Ebene der absoluten Substanzmengen
(Molaritaten). Wie bei anderen Kontrastmitteln auch gilt es, bei hohen Dosen sowie Risiko-
patienten (hepatorenales Syndrom, akut sich verschlechternder Nierenfunktion, chronischer
Niereninsuffizienz, Padiatrie) besonders vorsichtig zu sein. Bei deutlich eingeschrankter Nieren-
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funktion sollten deshalb in der klinischen Routine nur Einzeldosen eingesetzt werden. Kiirzlich
haben die européischen Arzneimittelbehorden (Arbitration Prozess der EMA 2010/11) bei
dieser Risikogruppe sogar eine wiederholte KM-Gabe auf einen Mindestzeitabstand von 7 Tage
festgelegt.

Die deutlich verlangsamte renale Elimination bei Niereninsuffizienz begiinstigt die Disso-
ziation der Gadoliniumkomplexe mit Freisetzung von Gadolinium. Diese erh6hte Gadolinium-
belastung wird unter anderem mit einer NSF-Entstehung in Verbindung gebracht. Zwar sind
die unspezifischen Gadoliniumkomplexe bei einer terminalen Niereninsuffizienz dialysierbar,
doch einmal freigesetztes Gadolinium wird offensichtlich nur sehr langsam wieder aus dem
Organismus entfernt.

Seit 2006 haben diverse Berichte und Studien Gadolinium mit der Entwicklung der sehr
seltenen, nur bei terminaler oder deutlich ausgepragter Niereninsufhizienz auftretenden neph-
rogenen systemischen Fibrose (frither auch nephrogene fibrotisierende Dermopathie) in Ver-
bindung gebracht. Meist manifestiert sich die Fibrose zuerst im subkutanen Hautgewebe der
Extremititen mit Hyperpigmentierung. Die weitere Progression fithrt zu einer zunehmenden
Verhirtung der Haut und Muskeln, zu subkutanen Knoten und Pruritus mit Odemen, Kon-
traktionsverlust, Kachexie und zunehmendem Beweglichkeitsverlust. In 5 % der Fille verlduft
die Krankheit fulminant mit systemischer Fibrotisierung von Skelettmuskulatur, Myokard,
Lunge, Leber, Niere, Diaphragma oder Osophagus und kann bis zum Tod fiihren. Differenzial-
diagnostisch werden CD34+-Dendrozyten, CD68+-Monozyten, Muzin und auch Fibrozyten
bioptisch nachgewiesen. Sowohl klinische als auch histopathologische Kriterien sind nach dem
Girardi-Cowper-Schema entscheidend dafiir, dass von einer NSF gesprochen werden kann. NSF
trat hdufiger in Assoziation mit der Gabe instabiler Gadoliniumkomplexe und nach héheren
Gadoliniumdosen (Zwei- und Dreifachdosen, hohere Gesamtdosen) auf. In Gewebeproben von
Patienten konnten hohe Gadoliniumablagerungen nachgewiesen werden. In 85 % aller Fille
sind die Patienten dialysepflichtig gewesen. Héufiger trat NSF bei Patienten mit besonderen
proinflammatorischen Risiken wie einer grofieren Operation, vaskuldr-thrombogenen Risiken,
nach Interventionen sowie Infekten auf. Andere Risiken wie hohe Erythropoetindosen, hohe
Serumeisen-, Serumphosphat- oder Serumkalziumkonzentrationen, Lebertransplantation oder
auch die metabolische Azidose werden kontrovers diskutiert.

Auch wenn die Mehrheit der bekannten NSF-Fille nach der Gabe instabiler Gadolinium-
komplexe wie Gadodiamid (Omniscan), wie Gadoversetamid (Optimark) oder (in allerdings
geringer Haufigkeit) nach Gadopentetat (Magnevist) auftraten, fehlt der Kausalbeweis. Grund-
satzlich muss bei allen Gadoliniumkomplexen mit einer gewissen Dissoziation und Freisetzung
von Gadolinium gerechnet werden. Selbst wenn bei stabileren Komplexen und solchen die
hepatobilidr eliminiert werden, mit einer geringeren systemischen Belastung zu rechnen ist,
muss in jedem Fall von einem Restrisiko ausgegangen werden. Weitere Humandaten erhofft
man sich von anlaufenden Studien zu Restmengen im Knochen bei Patienten, denen Gelenkpro-
thesen eingesetzt und die vorher mit Gadolinium untersucht werden. Ab einer geschitzten glo-
meruldren Filtrationsrate von 60 ml/min/1,73 m? Korperoberfliche, bei Lebertransplantierten
und Neugeborenen heifit es, vorsichtig zu sein. Patienten mit deutlich eingeschréinkter Nieren-
funktion (eGFR <30 ml/min/1,73 m? Kérperoberfliche) diirfen kein Gadodiamid (Omniscan),
Gadoversetamid (Optimark) oder Gadopentetat (Magnevist) erhalten (EMA-Richtlinien). Die
Dosis muss aufs Minimale, wenn moglich auf die halbe Dosis (0,05 mmol/kg KG) beschrinkt
werden. Moglichst stabile Gadoliniumkomplexe (Makrozyklen) oder solche mit einer hcheren
Relaxivitdt und hepatobilidren Ausscheidung sollten bevorzugt werden. Eine baldige Dialyse
gleich nach Applikation ist bei Dialysepflichtigen angezeigt. Falls ein Wechsel an den CT erwo-
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gen wird, sollte das Risiko einer kontrastmittelinduzierten Nephropathie (,,contrast-induced
nephropathy®, CIN) dem NSF-Risiko gegeniiber gestellt werden. Nach dem Urteil namhafter
Experten sollte bei entsprechender Indikation lediglich wegen der NSF-Gefahr keinesfalls auf
eine kontrastmittelgestiitzte MR-Untersuchung verzichtet werden.

Ausgehend vom gemessenen Serumkreatinin-Wert kann die Kreatinin-Clearance (,,estima-
ted glomerular filtration rate®, eGFR) gemifl der Cockcroft-Gault-Formel abgeschitzt werden.
Dies erlaubt eine bessere Risikoeinschitzung. Als Alternative kann auch die MDRA-Formel
verwendet werden (www.nephron.com/preESRDcalc.html).

(140 — Alter) x Korpergewicht [kg]
= x

k
Serumkreatinin [ umol]

eGFR

Umrechnungsfaktor fiirr Serumkreatinin von pmol/l in mg/dl: pmol « 88,4 = mg/dl.

14.4.4 Praktischer Einsatz

Die extrazelluldren Gadoliniumpréparate konnen sowohl im Bolus als auch langsam intravenos
verabreicht werden. Als gebrauchsfertige Lésungen werden sie meist gefolgt von einem Koch-
salzspiilbolus i.v. gespritzt. Dank rascher T1-Bildgebung kénnen die Gefifle oder die Perfu-
sion eines Organes signalreich dargestellt werden. Auch die T2/T2*-Perfusion kann gemessen
werden. Dank der Moglichkeit, ein Organ wiederholt abzubilden, konnen unterschiedliche
Kontrastmittelphasen so z. B. in der Leber (frith-, spitarteriell, Parenchym-, Auswaschphase)
oder Niere (vaskuldr, Kortex-Parenchymperfusion, Exkretionsphase) dargestellt werden. Nach
3-5 min post injectionem erfolgt ein Konzentrationsausgleich zwischen Gefaf3- und intersti-
tiellem Raum. Bei Staging-Fragen oder der Suche nach Metastasen sollte die Bildakquisition
deshalb vorzugsweise erst nach dieser Zeitspanne erfolgen. Spétbilder werden haufig verwendet,
um spezifische Auswaschphidnomene zu verfolgen (z. B. das ,,late enhancement mit verzgerten
Auswaschkinetiken beim Myokardinfarkt 10-20 min nach i.v.-Verabreichung).

Die extrazelluliren Kontrastmittel werden in einer Dosis von 0,05-0,3 mmol/kg KG in-
travends (als Bolus oder Tropfinfusion, MR-Angiographie und Dosis-Wirkungsbeziehung;
» Abschn. 14.3) verabreicht. Allerdings wird heute unabhangig von der Nierenfunktion emp-
fohlen, bei den extrazelluldren Kontrastmitteln die Dosis von 0,1 mmol/kg KG nur bei klarer
Indikationsstellung zu tiberschreiten. Die Dosierung erfolgt meist mit Fixdosen oder leicht
gewichtsangepasst bei der MR-Angiographie und gewichtsbezogen bei den Staging-Indikati-
onen (B Tab. 14.2). Da die vorliegenden Losungen mehrheitlich 0,5 molar sind, entspricht die
Normal- oder Einfachdosis 0,2 ml/kg KG. Wahrend bei niedrigeren Feldstirken (<0,5 T) eher
hohere Kontrastmitteldosen erwogen werden, diskutiert man niedrigere bei Hochfeldgera-
ten mit 3 T. Klinische Daten fehlen allerdings mehrheitlich. Bei ausgewéhlten Fragestellungen
kann bis zur Dreifachmenge entsprechend dem dreifachen Volumen dosiert werden. Auch
eine Dosishalbierung mit Gadobenat (Multihance), welche aufgrund der héheren Relaxivitét
im Blutplasma erwogen wird, sollte klinisch noch besser validiert werden. Schliefllich kann
der Kontrastmitteleffekt mit Hilfe der Magnetisierungstransfertechnik (MTC; » Abschn. 3.6)
ebenfalls erhoht werden.

Zwei Gadoliniumkomplexe, Gadodiamid und auch Gadoversetamid, weisen Wechselwir-
kungen mit der kolorimetrischen Serumkalziumbestimmung mit OCP (,,ortho-cresolphtha-
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B Tab. 14.2 Korpergewichtsabhéangige Einfachdosierung der unspezifischen Gadoliniumkomplexe

Pati- Gadolinium- Applizierte Menge (ml) fiir eine Applizierte Menge (ml) fiir eine
enten- dosis (mmol) Einfachdosis von Magnevist, Einfachdosis Gadovist (Gadolini-
gewicht Dotarem, Omniscan, Prohance, umkonzentration = 1 mol/l)
(kg) Optimark, Multihance (Gadolini-
umkonzentration = 0,5 mol/l)

10 1 2 1

20 2 4 2

30 3 6 3

40 4 8 4

50 5 10 5

60 6 12 6

70 7 14 7

80 8 16 8

920 9 18 9
100 10 20 10

lein complexon®) auf. Dies kann zu einer falsch-positiv diagnostizierten Hypokalzidmie (etwa
10-20 %) oder auch unerkannten Hyperkalzidmie fithren. Bei Nierengesunden geht man von
einem kritischen Zeitraum von etwa 24 Stunden nach Gadoliniumgabe aus. Da auch fehlerhafte
Galliumszintigraphien nach Gd-DTPA-Gabe berichtet wurden, empfiehlt sich auch hier ein
24-stiindiger Sicherheitsabstand.

Gadoliniumhaltige Kontrastmittel sind dank ihres Schwermetallgehalts auch rontgendicht.
Allerdings betrigt die Rontgenstrahlabsorption (zudem unterschiedliches kV-Optimum) auf-
grund der geringeren Metallkonzentration nur ungefihr ein Drittel verglichen mit jener der
wasserldslichen Jodkontrastmittel. Bei Kontraindikationen auf Jodverbindungen (z. B. Schild-
driise) sowie Niereninsuffizienz wurden oftmals Gadoliniumkontrastmittel als Alternative im
Rontgen eingesetzt. In Anbetracht des NSF-Risikos und der hohen benétigten Gadoliniumdo-
sen, wird von einem klinischen Einsatz als Rontgenkontrastmittel abgeraten.

© Gadoliniumhaltige Kontrastmittel sind als Lanthanide réntgendicht, sollten allerdings an-
gesichts des NSF-Risikos und der geringeren Konzentration nicht als Alternative eingesetzt
werden.

Beim praktischen Einsatz der Préparate gilt es zudem, deren unterschiedliche Zulassung ins-
besondere hinsichtlich der Indikationen, der padiatrischen Anwendbarkeit oder beziiglich der
diversen Vorsichtsmafinahmen bei Allergie, Arrhythmie oder Dosierungsvorschriften zu be-
riicksichtigen.
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14.5 Leberspezifische Kontrastmittel

14.5.1 Hepatobilidare Kontrastmittel

Nachdem das einzige manganhaltige MR-Kontrastmittel Trinatrium-Mangafodipir (Mn-DPDP;
Teslascan mit 0,01 mol/l) vom Markt genommen wurde, sind noch zwei sich von der Phar-
makokinetik und ihren physikochemischen Eigenschaften her relativ stark unterscheidende
hepatobilidre MR-Kontrastmittel verfiigbar: Dimeglumingadobenat (Gd-BOPTA; MultiHance
mit 0,5 mol/l) und Dinatrium-Gadoxetat (Gd-EOB-DTPA; Primovist mit 0,25 mol/l). Wahrend
Gadobenat erst etwa 40 min nach der Verabreichung geniigend im Lebergewebe angereichert
ist, konnen Gadoxetat-Bilder bereits 10-20 min nach Injektion akquiriert werden. Zugelassen
sind beide Mittel fiir den Nachweis und teilweise auch fiir die Charakterisierung fokaler Leber-
ldsionen (Anzahl, Grofle, segmentale Verteilung und Visualisierung).

Nach der unspezifischen vaskuldren und interstitiellen Verteilung wie bei extrazellularen
Kontrastmitteln werden die hepatobilidren Kontrastmittel iiber den Anionenrezeptor in den
Leberhepatozyten angereichert (@ Abb. 14.8), intrazelluldr {iber das Glutathion-S-Transferase-
system transportiert und schliellich bilidr sezerniert. Die Hepatozytenaufnahme erfolgt tiber
den ATP-abhingigen organischen Anion transportierenden Polypeptid-1(OATP1)-Rezeptor.
Die bilidre Sezernierung erfolgt tiber den kanikuldren multispezifischen organischen Anion-
transporter ((MOAT). Die hepatobilidren Aufnahmeraten differieren von Spezies zu Spezies,
von Substanz zu Substanz und auch in Abhéngigkeit vom Zirrhosegrad des Leberparenchyms.
Teilweise interferieren diese Systeme mit Bilirubin sowie anderen Medikamenten (Rifampi-
cin). Die kompetitive Hemmung der Transportwege durch Bilirubin sowie eine geringere
Anzahl funktionstiichtiger Hepatozyten erkldren die reduzierte Aufnahmerate und bilidre
Exkretion bei Leberzirrhose. Die verdnderte Kinetik sollte bei entsprechenden bilidren Fra-
gestellungen beriicksichtigt werden. Die vaskuldre Frithphase, die gerade fiir die Detektion
eines hepatozelluliren Karzinoms (HCC) bei Leberzirrhose duflerst wichtig ist, wird von einer
zelluldren Phase abgelost. Innerhalb der Leberzellen nimmt die Relaxivitdt der Gadolinium-
komplexe teilweise sogar noch zu, weshalb auch deswegen die Signalstirke dort besonders
ausgepragt ist. Die in der Spatphase erfolgende hepatobilidre Exkretion kann gemafS ersten
Publikationen zudem fiir eine MR-Cholangiographie (MRC) oder MR-Cholangiopankrea-
tikographie (MRCP) genutzt werden. Diagnostisch gesehen konnen dank der Hepatozyten-
anreicherung Liasionen auf Hepatozytenfunktion und -gehalt hin charakterisiert werden.
Wihrend benigne Strukturen wie fokale nodulidre Hyperplasie (FNH) oder Regeneratknoten
eine Aufnahme zeigen, weisen ,leberfremde® Metastasen oder auch undifferenzierte hepa-
tozelluldre Karzinome (,,hepatocellular carcinoma®, HCC) keine Kontrastmittelaufnahme
auf. Gut differenzierte HCC kénnen funktionstiichtige Hepatozyten aufweisen und einen
entsprechenden Signalanstieg. Hepatobilidre Kontrastmittel sind vor allem in der Differenzial-
diagnose von Leberzelladenomen versus FNH niitzlich. Die Tatsache, dass Leberzelladenome
keine Gallenwegkanilchen haben, resultiert in einer fehlenden Kontrastmittelausscheidung
innerhalb der Lasion in der hepatobilidren Phase des Kontrastmittels, wihrend die FNH einen
Signalanstieg zeigt.

Dank der dualen renalen und hepatobilidren Ausscheidung bietet diese Gruppe von MR-
Kontrastmitteln eine willkommene Alternative bei renaler Dysfunktion. Allerdings gelten auch
fiir die hepatobilidren Gadoliniumkomplexe die NSF-Einschrankungen mit entsprechenden
Vorsichtsmafinahmen bei eingeschrinkter Nierenfunktion (eGFR <30 ml/min/1,73 m? Kor-
peroberfliche).
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B Abb. 14.8a,b Schematische Darstellung hepatozytenspezifischer MR-Kontrastmittel: Gd-BOPTA oder Gd-EOB-
DTPA fuihren im Vergleich zum Nativbild (a) zu einem diffusen Signalintensitatsanstieg des normalen Leberge-
webes auf T1-gewichteten Sequenzen (b). Dadurch zeichnen sich die Lasionen ohne Hepatozytenfunktion (z. B.
Metastasen) negativ oder signalarm ab. Der Kontrastanstieg ist also ein Funktionsbild. Neben einer erhéhten
Sensitivitdt konnen fokale Lasionen auch besser charakterisiert werden

Dimeglumingadobenat (Gd-BOPTA; MultiHance mit 0,5 mol/l), welches dank einer reversi-
blen Albuminbindung erhéhte Plasmarelaxivititen sowie eine bevorzugt vaskuldre Distribution
mit verzogertem interstitiellem Ausgleich gefolgt von einer Leberphase aufweist, kann zur Ge-
fafldarstellung in der MR-Angiographie, zur Detektion von ZNS-Lisionen, dem Nachweis von
Mammatumoren sowie zur Detektion von fokalen Leberldsionen eingesetzt werden. Nach einer
relativ langen extrazellularen Phase von etwa 30-60 min, kommt es iiber den multispezifischen
Anionentransporter zu einer Leberparenchymanreicherung von etwa 2-7 % der verabreichten
Dosis, die auch bilidr ausgeschieden werden. Das Kontrastmittel kann zudem im Bolus verab-
reicht werden, was die Detektion hypervaskularisierter Lasionen deutlich verbessert. Dank Pro-
teinwechselwirkung und intrazelluldrer Mikroviskositét reicht dieser relativ geringe zelluldre
Anteil bei entsprechend hoherer Relaxivitit (30 mmol <) fiir eine Differenzierung von norma-
lem hepatozytenhaltigem Leberparenchym und malignen Prozessen ohne Hepatozytenprisenz.
Bei entsprechender Geduld ermdglichen die kombinierte First-pass- und die nach einer Stunde
erfolgende Darstellung ein hohes diagnostisches Trefferpotenzial auch im Vergleich zu anderen
Referenzverfahren (intraoperativer Ultraschall, ,,computed tomography of the abdomen and
pelvis®, CTAP). Allein fiir die Leberdarstellung ist die halbe Dosis von 0,05 mmol/kg KG bereits
ausreichend. Allenfalls wihrend der Lagerung aus dem Wirkstoff freigesetzter Benzylalkohol kann
zu Allergien und Unvertréiglichkeitsreaktionen fithren. Ansonsten ist das Préaparat gut vertraglich.

Dinatrium-Gadoxetat (Gd-EOB-DTPA; Primovist mit 0,25 mol/l) weist mit einer etwa
50 %-igen hepatobilidren Elimination die hdchste hepatozytenspezifische Aufnahmerate auf.
Die Eliminationshalbwertszeit verkiirzt sich auf etwa 1 h, was im Vergleich zu den tbrigen
Gadoliniumkomplexen etwa der Hélfte entspricht. Bei bilidren Obstruktionen oder Leberzir-
rhose erfolgt keine oder eine geringere hepatozellulire Aufnahme des Kontrastmittels. Neben
dem verbesserten Nachweis und der Charakterisierung fokaler Leberldsionen wird auch die
Anwendung in der kontrastmittelverstirkten MRC zur Positivdarstellung der Gallengénge auf-
grund der hohen bilidren Elimination diskutiert. Im Unterschied zur MRCP ist aber bei der
kontrastmittelverstarkten MRC der Pankreasgang nicht dargestellt. Die in den Zwolffingerdarm
erfolgende Gadoliniumelimination kann zudem zum Unterdriicken stérender Darmsignale auf
T2-gewichteten MRCP-Sequenzen verwendet werden.

In Wasser gelost ist die Relaxivitdt von Gd-EOB-DTPA um etwa 30 % hoher als bei Gd-
DTPA; noch ausgeprégter ist dieser Effekt im Blutplasma aufgrund der Proteinbindung von
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10,7+3,4 %. Im Lebergewebe selbst betrigt die Relaxivitit r1=16,6 I/mmol/s (bei 0,47 T). En-
terohepatisch rezirkulieren nur 2,1+0,56 %. Die optimale Dosis von 25 pmol/kg KG (=0,1 ml/
kg KG) erlaubt sowohl eine dynamische Leberuntersuchung als auch die frithzeitige Darstellung
der Hepatozytenakkumulationsphase bereits etwa 10-20 min nach der Injektion. Die klini-
schen Studien zeigen, dass 20 min nach Injektion minimal bessere diagnostische Ergebnisse
erzielt werden als 10 min nach der Verabreichung. Das optimale Bildgebungsfenster dauert
bis <140 min nach Injektion an. Im Vergleich zum biphasischen Multislice-CT ergaben sich
weniger falsch-positive Befunde mit dem Gadoxetat verstirkten MR. Sensitivitit und auch
die Charakterisierung der Leberldsionen wurden mit Hilfe der Kontrastmittelgabe signifikant
verbessert. Relativ selten werden Nebenwirkungen wie Nausea, Vasodilatation, Kopfschmerz,
Geschmacksveranderungen oder Schmerzen an der Injektionsstelle beschrieben. Aufgrund der
kompetitiven Hemmung der Anionenrezeptoren und Glutathiontransferase konnen Substanzen
wie Rifampicin oder auch erhohte Bilirubin- oder Ferritinspiegel die hepatische Kontrastwir-
kung von Gd-EOB-DTPA verringern.

14.5.2 RES-spezifische Kontrastmittel

Beide bisher klinisch zugelassenen Priparate [Ferumoxida (AMI-25/Endorem/Feridex) oder
Ferucarbotran (SH U 555 A/Resovist)], die sich hinsichtlich Partikeldurchmesser, Dextran-
umbhiillung, Eisengehalts, Oxidationsstufe sowie Bolusvertriglichkeit unterscheiden, wurden
kiirzlich aus dem Markt genommen. Resovist ist noch in Japan erhiltlich, so dass hier kurz auf
dessen Eigenschaften eingegangen werden soll:

Nach der i.v.-Gabe werden die sich vaskulér verteilenden Eisenoxidnanopartikel haupt-
sdchlich von den Zellen des retikuloendothelialen Systems (RES) phagozytiert, d. h. vor allem
in der Leber von den Kupffer-Sternzellen und in geringerem Ausmaf} auch in der Milz sowie
dem Knochenmark. Diese superparamagnetischen Kontrastmittel fithren zu einer ausge-
pragten T2/T2*-Verkiirzung und damit zu einer Signalintensitdtsabnahme des normalen
Lebergewebes mit RES-Zellen, wihrend Neoplasien ohne RES hell bleiben (8 Abb. 14.9).
Damit konnen fokale Leberldsionen mit einer erh6hten Detektionsrate sowie besser charak-
terisiert werden. Benigne Leberldsionen wie Adenome, FNH oder Himangiome weisen eine
gewisse RES-Aktivitdt auf, wihrend Metastasen, Cholangiokarzinome oder undifferenzierte
hepatozelluldre Karzinome (HCC) keine entsprechende Aufnahme zeigen. Vorteilhaft fiir die
optimale Kontrastierung sind intermediare T2-gewichtete Sequenzen mit lingeren TR und
nicht zu langen TE - also mit hoher Suszeptibilititsempfindlichkeit. Im vaskuldren Kom-
partiment fiihrt die vor allem initiale T1-Verkiirzung zu einer Signalintensititszunahme,
was ebenfalls diagnostisch verwendet werden kann (Vaskularisierung von Leberldsionen,
Hémangiome etc.).

Resovist besteht aus Carboxydextran-beschichteten Eisenoxidnanopartikeln mit einer
60-70 nm Teilchengrofle. Es wird in einer Dosierung von 8 pmol Fe/kg KG als Bolus verab-
reicht. Das optimale diagnostische Fenster beztiglich des T2*-Effektes beginnt etwa 15 min nach
Injektion und wihrt 8 h, die messbare SI-Reduktion des Leberparenchyms halt 3-7 Tage an.
Das metabolisierte Eisen erscheint im normalen Eisenstoffwechsel. Vereinzelt treten lumbale
Schmerzen respektive auch pseudoallergische Reaktionen als Nebenwirkung auf.
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B Abb. 14.9a,b Schematische Darstellung RES-spezifischer MR-Kontrastmittel: Eisenoxide (SPIO) fiihren im
Vergleich zum Nativbild (a) zu einem diffusen Signalintensitatsabfall des normalen Lebergewebes auf kur-

zen T2-gewichteten Sequenzen (b). Dadurch zeichnen sich die Lasionen ohne Kupffer-Sternzellen-Funktion (z. B.
Metastasen) positiv oder signalreich ab (b, hellere Léision). Benigne Lésionen weisen héufig eine im Vergleich zum
normalen Leberparenchym reduzierte RES-Aktivitat auf, sind deshalb signalreicher als Leberparenchym - aller-
dings signalarmer gegentiber dem Nativbild (b, Ldsion oben). Der Kontrastanstieg ist also ein Funktionsabbild der
RES-Aktivitat. Neben einer erh6hten Sensitivitat konnen fokale Lasionen auch besser charakterisiert werden

14.6 Intravaskulare oder Blood-Pool-Kontrastmittel

Intravaskuldre oder Blood-Pool-Kontrastmittel difftundieren gar nicht oder nur verzogert durch
die Kapillarwédnde und weisen deshalb eine lingere Verweilzeit in den Blutgefifien auf. Meist
sind die Molekiile grofier als die Kapillarfenster. In Abhéngigkeit vom Molekulargewicht beein-
flusst dies auch die Eliminationsgeschwindigkeit respektive glomerulire Filtration.
Definitionsgemaf} handelt es sich bei den intravaskuldren Kontrastmitteln um eine eher
heterogene Gruppe, die alle MR-Kontrastmittel mit lingerer vaskuldrer Verweildauer mit ein-
schliefit. Im Vordergrund stehen gadolinium- oder eisenhaltige Makromolekiile, Nanopartikel,
Liposomen oder Mizellen. Das erste klinisch zugelassene Praparat Gadofosveset Trinatrium
(Ablavar - frither Vasovist, MS-325 mit 0,25 mol/l) weist dank ausgeprégter humaner Serum-
albuminbindung eine deutlich verlédngerte vaskuldre Verweildauer auf:
Gd- oder Eisenoxidmizellen, -liposomen oder -nanopartikel (SPIO, USPIO, ,monocrys-
talline iron-oxide®, MION, ,,cross-linked iron oxide®, CLIO; » Abschn. 14.5.2 und » 14.7).
Aufgrund der partikuldren Strukturen weisen sie relativ lange vaskulédre Zirkulationszei-
ten auf und werden mehrheitlich durch das RES inaktiviert. In Entwicklung sind diverse
Eisenoxidnanopartikelsysteme.
Gadoliniummakromolekiile wie -dextrane, -polylysine oder die Kaskadenpolymere wie
Gadomer-17-Gd-Makromolekiile zeichnen sich durch eine hohere Relaxivitit, teilweise
durch die mehrfache Bindung von Gadoliniumatomen bei verbleibender renaler Elimi-
nation aus. Die klinische Entwicklung solcher Systeme hat sich auf Grund mangelnder
Indikationen deutlich verzogert.
Niedermolekulare Gadoliniumkomplexe wie Gadofosveset binden dank hydrophober
Seitenkette (@ Abb. 14.3) reversibel an die korpereigenen gelosten Proteine und insbe-
sondere an das humane Serumalbumin, wodurch die extravaskuldre Diffusion reduziert
wird.

Im Vordergrund der klinischen Anwendung steht die kontrastverstirkte MR- Angiographie,
wobei im Unterschied zu den unspezifischen Gadoliniumkomplexen nicht nur der arterielle
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Hfrst pass, sondern auch der ,,steady-state” (Aquilibriumsphase), d. h. die Spitphase noch fiir
die Gefaf3darstellung genutzt werden kénnen. Allerdings sind dann neben den Arterien auch
Venen dargestellt. Dies ermoglicht langere und wiederholte Messungen vaskuldrer Malforma-
tionen, schwierig darzustellender Gefiflabschnitte oder von Thromboembolien. Weitere mog-
liche Indikationen konnten umgekehrt die Darstellung eines vaskulédrer Lecks mit Blutung oder
Storung der Kapillarbarriere sein. Eine erhohte Permeabilitat konnte auf Tumoren, Trauma,
Infekte oder entziindliche Erkrankungen hinweisen. Dank deutlich stabileren Konzentrationen
im vaskuldren Kompartiment eignen sich vaskulire MR-Kontrastmittel auch besser fiir die
Perfusionsquantifizierung oder Berechnung der Input-Funktion. Schliefllich hoftt man die lang
anhaltende intravasale Signalveranderung auch gezielt fiir MR-kontrollierte Gefiflinterventio-
nen und die Platzierung von Stents nutzen zu kénnen.

14.6.1 Gadofosveset als albuminbindendes GefaBkontrastmittel

Das Praparat Gadofosveset Trinatrium (Ablavar — frither Vasovist, MS-325; in den USA und
Kanada zugelassen) ist je nach Land fiir einzelne Gefaf3e oder generell fiir die kontrastmit-
telverstarkte MR-Angiographie zugelassen. Die gebrauchsfertige Losung enthalt 0,25 mol/l
Gadolinium und wird in einer Dosis von 0,12 ml/kg (=0,03 mmol/kg KG) intravenos injiziert.
Im Gefidlkompartiment bindet sich der Wirkstoff bis zu 87 % reversibel an humanes Serum-
albumin. Parallel dazu steigt die molare T1-Relaxivitdt bei 1,5 T von etwa 5,2 im Wasser auf
19 mM~'s™! im Blutplasma an. Auflerdem kann nur noch der freie, ungebundene Anteil aus
dem Gefiflraum austreten, wihrend der gebundene Anteil vasal ,,gefangen” bleibt. Dies er-
klart die verldngerte Verteilungshalbwertszeit von 0,48+0,11 h und verlidngerte Eliminations-
halbwertszeit von 16,3£2,6 h, weshalb der Gadoliniumkomplex deutlich langer zirkuliert als
die unspezifischen Gadoliniumkomplexe. Hochauflosende MRA-Scans wurden bis zu einer
Stunde nach Kontrastmittelverabreichung gemessen. Gadofosveset ist ebenfalls dialysierbar.

Grundsitzlich ist aufgrund der hohen Albuminbindung an die Moglichkeit von Wech-
selwirkungen mit anderen Plasmaprotein bindenden Arzneimitteln (Antirheumatika, Anti-
diabetika, Warfarin) zu denken. In-vitro-Studien sowie eine klinische Studie mit Warfarin
konnten allerdings keine Wechselwirkungen nachweisen. Die haufigsten unerwiinschten Arz-
neimittelwirkungen waren Pruritus, Paristhesien, Kopfschmerzen, Ubelkeit, Vasodilatation
und Geschmacksverdnderungen. EKG mit verlangerten QTc-Intervallen oder unregelmafligem
Rhythmus traten wihrend der klinischen Entwicklung auf.

14.6.2 Eisenoxidnanopartikel als GefaBkontrastmittel

Im Vordergrund der seit lingerem andauernden klinischen Entwicklung stehen die erwéhn-
ten superparamagnetischen Eisenoxidnanopartikel-Systeme (,,ultrasmall superparamagnetic
iron oxide®, USPIO; » Abschn. 14.9). Je nach Partikeldurchmesser, Oberflachenladung und
Hiillmaterial kann die Endozytoserate und Verteilung im Organismus gesteuert werden. Mit
abnehmender Partikelgr6fle und auch je nach Teilchenladung nimmt die intravasale Verweil-
dauer zu, die T2-Relaxivitat ab und in der Regel das Verhiltnis zwischen T1- und T2-Relaxivitét
zu. Dies ermoglicht die signalreiche Gefdfidarstellung auf T1-gewichteten MR-Angiographie
Pulssequenzen. Falls die partikuldren Systeme im Bolus verabreicht werden konnen, entspricht
die erste Kontrastmittelpassage praktisch den niedermolekularen Gadolinium-haltigen MR-
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Kontrastmitteln. Aufgrund der langen vaskuldren Verweildauer kénnen die Gefifle und auch
funktionelle MR-Fragestellungen relativ lang kontrastreich und unter konstanten Bedingungen
dargestellt respektive gemessen werden.

14.7 MR-Arthrographie mit extrazelluliren Gadoliniumkomplexen

Bei der MR-Arthrographie werden die nierengéngigen unspezifischen Gadoliniumkomplexe
(™ Abschn. 14.4) klinisch eingesetzt. Im Unterschied zur intravendsen Anwendung wird das
Kontrastmittel bei der direkten MR-Arthrographie intraartikuldr in den Gelenksraum gespritzt.
Es handelt sich um eine Kompartimentfiillung unter Distension des intraluminalen Raumes.
Gleichzeitig erh6ht man auch den Kontrast gegeniiber umliegenden Strukturen.

Zwei Praparate sind fiir die direkte MR-Arthrographie in Form verdiinnter, isoosmolarer,
gebrauchsfertiger Gadoliniumldsungen (Artirem 0,0025 mol/l als 200-fache Verdiinnung von
Gadoterat (Dotarem); Magnevist 2.0 als 250-fache Verdiinnung von Gadopentetat (Magnevist)
mit 0,002 mol/l), die in den Gelenkraum intraartikuldr injiziert werden, zugelassen. Diese Kon-
zentrationen eignen sich fiir praktisch alle Feldstarken (0,2-3,0 T) und auch fiir die grofSeren
Gelenke. Bei kleineren Gelenken wie dem Handgelenk kénnen héhere Konzentrationen von
5 mmol/l nétig sein. Auf T1-gewichteten Bildern grenzt sich die signalreiche Kapselfliissigkeit
deutlich gegen umliegendes Gewebe ab - zudem ist die Kapsel deutlich distendiert. Dies ermdg-
licht eine raschere Differenzierung umliegender Strukturen, eine einfachere Abgrenzung der
Hohlrdume, die Darstellung oberflachlicher Lasionen z. B. im Knorpel oder Labrum, die Suche
nach Gelenkskorpern oder auch den spezifischen Nachweis partieller oder kompletter Kapsel-
rupturen oder -risse. Praktisch gesehen erfolgt die Injektion unter fluoroskopischer Kontrolle
zusammen mit jodierten Kontrastmitteln, die teilweise gemischt oder separat hinzu gespritzt
werden. Zur Unterdriickung des Punktionsschmerzes wird mit Lokalandsthetika kombiniert.
Nach Kontrolle der intraartikuldren Position und Fiilllung des Gelenks mit dem Arthrogra-
phikum wird der Patient vorwiegend mit T1-, T1-fettgeséttigten und protonengewichteten
Sequenzen untersucht. Spezialsequenzen zur besseren Knorpeldarstellung werden ebenfalls
eingesetzt. Sogenannte 180° Inversionspulse, die zur Fettsittigung eingesetzt werden (TIRM,
»turbo inversion recovery magnitude®) konnen das Gadoliniumsignal ebenfalls neben dem Fett
supprimieren, was zu Fehldiagnosen fithren kann.

Das intraartikulér verabreichte Gadolinium weist iiber etwa 30-45 min eine relativ kons-
tante Kontrastierung auf, womit das Untersuchungszeitfenster definiert ist. Danach erfolgt ein
rascher synovialer Abtransport, der bei élteren Patienten eher verzogert, bei Entziindungen
hingegen beschleunigt ist. Das Kontrastmittel wird renal eliminiert. Restmengen konnten keine
in Knorpel oder Knochen nach mehr als 24 h gefunden werden. Aufgrund der geringen Dosen
ist bei der direkten MR-Arthrographie nicht mit einer nennenswerten Dissoziation des Gado-
liniumkomplexes sowie NSF-Risiko zu rechnen.

Die Komplikationen der direkten MR-Arthrographie unterscheiden sich kaum von denen
anderer Arthrographien. Die Infektionsrate wird mit etwa 0,003 % hochgerechnet; daneben
werden alle moglichen Punktionsbeschwerden, Synovitis, lokale Schmerzen, pseudoallergische
Reaktionen, Arthritis, oder auch vaskuldre Komplikationen beschrieben. Besonders vorsichtig
gilt es bei septischer Arthritis, Hautverletzungen oder -infekten im Gelenksbereich und bekann-
ter Allergie auf einen der Inhaltsstoffe zu sein. Bei einem Quickwert <50, INR >1,5 oder auch
der Einnahme von Antikoagulantien sollte man vorsichtig sein; zudem konnen eine avaskulére
Nekrose oder ein komplexes regionales Schmerzsyndrom reaktiviert werden.
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Neben der direkten MR-Arthrographie wird aufgrund geringerer Invasivitit auch die
indirekte beschrieben. Hierbei wird extrazelluldres Gadolinium als Normaldosis intravenos
gespritzt, das betroffene Gelenk etwa 30 min leicht bewegt und dann die iibliche MR-Untersu-
chung vorgenommen. Der Signalanstieg der Gelenksfliissigkeit auf T1-gewichteten Sequenzen
ist meist geringer als bei der direkten Methode, auch ist die Kompartimentabgrenzung deutlich
schlechter; allerdings ist die klinische Wertigkeit oftmals vergleichbar.

14.8 Magen-Darm-Kontrastierung

Das Prinzip beruht auf der unterschiedlichen Kontrastierung des Magen-Darm-Trakts ge-
geniiber umliegenden Strukturen. Die Fiillung des Gastrointestinaltrakts mit Kontrastmittel
ermoglicht gleichzeitig eine Distension des Lumens, wodurch die Darmwand oft besser abge-
grenzt werden kann. Auch wenn sich die Magen-Darm-Trakt spezifischen MR-Kontrastmittel
im Unterschied zur CT nur bedingt durchgesetzt haben, gilt es ihre weitlaufigen Anwendungs-
moglichkeiten in der klinischen Routine zu berticksichtigen:

Bessere Differenzierung und Abgrenzung des Magen-Darm-Trakts auf den Schnittbildern

gegeniiber umliegenden Strukturen,

Kontrasterh6hung zwischen Lumen und Darmwand mit der Méglichkeit, Stenosen oder

Darmwandpathologien differenzierter darzustellen,

Nachweis einer intraluminalen Kontrastdynamik,

Fistelnachweis,

Unterdriickung des Magen-Darm-Trakt-Signals zur besseren Darstellung der Gallenwege

(MRCP) mit Hilfe negativer MR-Kontrastmittel.

Gastrointestinale Kontrastmittel konnen oral (mit oder ohne Sonde) oder rektal analog den
Kontrastmitteln, welche in der Computertomographie eingesetzt werden, verabreicht werden.
Zusitzlich wird Buscopan oder Glukagon intravends zur Reduktion der Peristaltikartefakte ap-
pliziert. Unterschieden werden mit dem Darminhalt mischbare oder nicht mischbare, positive
oder negative Kontrastmittel (@ Tab. 14.3).

Bei den positiven wasserloslichen Kontrastmitteln handelt es sich um unspezifische Gd-
(III-)Komplex-, Eisen- respektive Manganlosungen, die das Lumen signalreich auf T1-gewichte-
ten Pulssequenzen darstellen. Wihrend die Gadoliniumlésungen meist nicht resorbiert werden,
miissen die Eisen- oder Manganverbindungen durch Zusitze oder mit Hilfe einer Umhiillung
der Wirkstoffe vor Resorption geschiitzt werden. Beim frither erhéltlichen Magnevist enteral
(Gd-DTPA) wurde das im Sauren wesentlich weniger stabile Gadolinium mit Mannitol abge-
puffert (Puffer, einhergehend mit geringerem pH-Abfall). Dank Mannitol erhoht sich zudem
die gastrointestinale Osmolalitdt, wodurch der Magen-Darm-Trakt infolge von Wasserein-
strom ins Lumen distendiert wird. Nach der Untersuchung kann dies bei einzelnen Patienten
abfithrend wirken und zu Diarrhoe fithren. Das liposomal verkapselte Manganchloridpréparat
Lumenhance sowie Eisenammoniumzitrat (FerriSelz) wurden nur voriibergehend in den USA
als orale MR-Kontrastmittel vermarktet. Falls man das Lumen signalreich darstellen mdchte,
muss man praktisch auf nicht zugelassene Off-label-Lésungen zuriickgreifen. Eine davon stellt
das sdurestabile Gd-DOTA, welches nachweislich bei gesunden Probanden nicht resorbiert
wird, dar. Es wurde in einzelnen klinischen Studien sowohl mit oder ohne Distendiermitteln
erfolgreich eingesetzt. Bestimmte metallionenreiche Sifte wie Heidelbeer-, Johannisbeer- oder
Hagebuttensaft fithren ebenfalls zu einer Signalerh6hung im Darmlumen.
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B Tab. 14.3 Beispiele fiir die verschiedenen Kategorien gastrointestinaler MR-Kontrastmittel

Kontrastmittel Mit Darminhalt mischbare KM Mit Darminhalt nicht
mischbare KM

Positive KM Gd-DOTA (,off-label”) Fette
(Signalintensitéts- Fruchtsafte mit hohem Metallionengehalt Pflanzendl
zunahme) MnCl, = Lumenhance

Eisenammoniumzitrat (FerriSelz)

Negative KM Ferumoxsil (Lumirem/GastroMARK) Perfluorokarbone
(Signalintensitats- Bariumsulfat-Suspensionen o,
abnahme) Tonerde Kakaosuspensionen

Das einzige noch oral/rektal zugelassene gastrointestinale MR-Kontrastmittel ist das im
T1-/T2-Bild negative oder signalarme Ferumoxsil (Lumirem). Es besteht aus silikonumbhiill-
ten superparamagnetischen Eisenoxidnanopartikeln (300 nm) mit zahlreichen die Viskositit
und den Geschmack beeinflussenden Zusétzen. Es wird als Suspension oral oder auch rektal
verabreicht. Die nicht abbaubare Silikonumhiillung soll eine Resorption des Eisens verhin-
dern. Einzelne Patienten klagen iiber den Geschmack sowie Diarrhoe im Anschluss an die
Untersuchung. Eingesetzt wird Ferumoxsil hauptsichlich zur Unterdriickung des Gastroin-
testinaltraktsignals bei der MRCP sowie zur besseren Abgrenzung des Darmlumens versus
umliegendes Gewebe.

Bariumsulfat oder Tonerde fithren ebenfalls zu einem relativen Signalabfall dank Wasser-
verdringung respektive Viskositatserhohung im Darmlumen. Bei hohen Dosen kann es wie bei
konventionellen Réntgenuntersuchungen aufgrund der hypotonen Suspensionscharakteristiken
zu Obstipation kommen. Auch bei den aus preislichen Griinden nur kurzzeitig eingesetzten
Perfluorocarbonen (z. B. Perfluorooctylbromid) kommt es durch eine Verringerung der 6rtli-
chen Protonendichte zum Signalabfall.

Das preislich gesehen wohl vorteilhafteste orale MR-Kontrastmittel ist Wasser selber, wel-
ches ebenfalls zur Markierung des Darmlumens benutzt werden kann. Wasser hat ein niedriges
Signal auf T1-gewichteten Sequenzen, wahrend es ein hohes Signal auf T2-gewichteten Sequen-
zen hat. Die Vermischung mit Gelbildnern (z. B. Metamucil) oder die Zugabe von osmolali-
tatserhohenden Substanzen wie Mannitol oder Polyethylenglykole verbessern gleichzeitig die
Distension des Darmlumens.

14.9 Weitere MR-Kontrastmittel und Kontrastierungskonzepte

Die Entwicklung neuer MR-Kontrastmittel stellt sowohl an die forschende Industrie als auch
an ihre Partner, die klinisch titigen Radiologen, hohe Anforderungen beziiglich dem Nach-
weis eines klinischen Nutzens, der weit iiber die einfache Tatsache besserer Bilder mit ho-
herem Kontrast hinausgeht. Erwartet werden konsequenterweise dank hoher diagnostischer
Effizienz auch therapeutische Vorteile, was in dem sich rasch wandelnden technologischen
Umfeld immer schwerer zu realisieren respektive nachweisbar ist. Weitere Stichworte sind
eine hohe Kosteneffizienz, eine optimale Vertréglichkeit, praktisch gesehen eine patienten-
bezogene Convenience bei hochstmdoglicher klinischer Treffsicherheit. Dies umzusetzen in
die klinische Realitdt, wird gerade auch bei MR-Kontrastmitteln eine grofie Herausforderung
darstellen (8 Tab. 14.3).
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14.9.1 Kontrastmittel zur Darstellung des Lymphsystems

Bereits die intrakutane Injektion unspezifischer Gadoliniumkomplexe fithrt zu einem Abtransport
iiber die lokalen Lymphbahnen mit entsprechender Signalverdnderung. Diese Anwendung wurde
bei vereinzelten klinischen Fragestellungen publiziert, hat sich aber angesichts der zahlreichen
offenen Fragen bisher nicht durchgesetzt. In Analogie zur Lymphknotenszintigraphie mit kollo-
idalen Markern hoftt man superparamagnetische Eisenoxidnanopartikel auch fiir die MR-tomo-
graphische Lymphknotendiagnostik einsetzen zu konnen. Sowohl subkutan, endolymphatisch,
interstitiell oder intravenos applizierte superparamagnetische Eisenoxidnanopartikel (AMI-227,
Ferumoxtran, Sinerem-Combidex) weisen eine Anreicherung in normalen Lymphknoten mit ent-
sprechendem T2-Signalabfall auf. Bei metastatischem Befall der Lymphknoten fehlt hingegen der
Signalabfall. Tumorbefallene Lymphknoten konnen, indem sie kein Kontrastmittel aufnehmen,
sichtbar gemacht werden. Voraussetzung fiir die relativ lange vaskulire Verweildauer, interstitielle
Makrophagenaufnahme und lymphotrope Verteilung sind ein relativ kleiner Teilchendurchmes-
ser und geeignete Oberflichenbeschichtung (Maskierung vor der frithen Aufnahme durch RES).
Die hohe Variabilitit des Lymphflusses, die schwierige Suche nach Lymphknoten und deren Be-
urteilung erkliren zum Teil die anhaltenden Schwierigkeiten bei der klinischen Entwicklung. Die
kombinierte Anwendung von diffusionssensiblen Sequenzen mit USPIO verspricht eine raschere
und einfachere Beurteilung suspekter Lymphknoten, was allerdings weiter validiert werden muss.

Auflerdem werden diese Eisenoxidnanopartikel auch als vaskulare Kontrastmittel (Blood
Pool Agents), zum Markieren von Entziindungszellen und als Tréger fiir gewebespezifische MR-
Kontrastmittel entwickelt. Neue Sequenztechniken versprechen zudem eine eisenspezifische
Darstellung ohne stérendes Hintergrundrauschen, was die Eisenoxidnanopartikelentwicklung
entscheidend voranbringen wiirde.

14.9.2 Tumorspezifische Kontrastmittel

Tumorspezifische Kontrastmittel sind Verbindungen (z. B. Metallporphyrine), welche sich in
rasch teilenden Zellen anreichern. Der Aufnahmemechanismus in die Tumorzellen ist noch un-
geklart. Neben dem Nachweis von primaren und sekundéren Tumoren oder auch von Entziin-
dungsgewebe besteht die Moglichkeit einer gleichzeitigen photodynamischen Laserlichttherapie
(PDT), indem die angereicherten Metallporphyrine durch energiereiche Strahlung aktiviert und
das umliegende Tumorgewebe damit zerstort wiirde. Solche Kontrastmittel sind aufgrund ihrer
hohen systemischen Toxizitdt bisher erst tierexperimentell erprobt.

Ahnlich kénnen auch superparamagnetische Eisenoxidnanopartikel mittels Embolisation,
starker Magnetfelder oder mit Hilfe von im Zielgewebe bindenden Molekiilen eingebracht wer-
den. Mit Hilfe eines elektromagnetischen Wechselfeldes kann eine Hyperthermie mit selektiver
Tumorvernichtung zumindest im praklinischen Versuch vermittelt werden.

14.9.3 Weitere gewebespezifische Kontrastmittel
im Entwicklungsstadium

Ganz unterschiedliche Strategien werden beim sogenannten ,targeting von Kontrastmitteln
angewandt. Neben gewebespezifischen Antigenen oder Epitopen werden auch molekularbio-
logische Unterscheidungsmerkmale auf genetischer und funktioneller Ebene anvisiert. Solche
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MR-Kontrastmittel bestehen aus einem paramagnetischem oder superparamagnetischem Sig-
nalgeber, einem Tragergeriist (Spacer) sowie einem Steuersystem (monoklonaler Antikérper,
Polysaccharid-Hiille, Koordinationsstelle fiir Enzyme). Nach dem ,,Andocken® des Kontrast-
mittels fithren Enzyme zu einer Freisetzung einer Bindungsstelle oder zu einer Relaxivitétsdn-
derung, die dann visualisiert werden kann (Aktivierung). Ahnlich funktioniert der Nachweis
von Blutgerinnseln mit Hilfe des Forschungspréaparates EPIX 2104R (thrombinspezifisch). Er-
folgreich wurden auch Folatrezeptoren-spezifische MR-Kontrastmittel hergestellt, die damit
verbundene Pathologien visualisieren konnen (z. B. Priakanzerosen, Polypen etc.). Limitierender
Faktor sind die nach wie vor relativ hohen Substanzmengen, die in der MRT nétig sind.

Einfachere Prinzipien wie die Aufnahme in den Lipidstoffwechsel konnen zum Nachweis
einer arteriosklerotischen Plaque verwendet werden (Gadoflurine). Die lipidreiche Plaque kann
mit Hilfe dieser Gadoliniumderivate signalreich dargestellt werden.

Zahlreiche Forschungsarbeiten zeigten zudem, dass die bereits diskutieren lymphknoten-
spezifischen respektive vaskuldren Eisenoxidnanopartikel (USPIO) auch von Entziindungs-
zellen (Makrophagen oder Histiozyten, Lymphozyten) aufgenommen werden und ein sog.
Entziindungsdarstellung (sowohl mit T1- als auch mit T2-gewichteten Sequenzen) erméglichen.
Vielversprechend erscheinen Anwendungen wie die frithzeitige Detektion einer Transplantat-
abstoflung, der Nachweis und die Differenzierung einer vulnerablen Arterioskleroseplaque,
die Unterscheidung einer akuten von einer chronischen Glomerulonephritis, der Nachweis der
Entziindungsaktivitit bestimmter Multiple-Sklerose-Plaques, die Anwendung in der MRT des
Knochenmarks um bestrahlungsbedingte funktionelle Verdnderungen abschitzen zu kénnen,
die Aufnahme in Synovialmakrophagen bei rheumatoider Arthritis oder auch die peritumo-
rale Anreicherung. In all diesen Féllen konnen endozytoseaktive Zellen in unterschiedlichem
Ausmaf sowie indirekt als Signalveranderung dargestellt werden.

Bei Stammzelltherapien wird zudem das Markieren der Zellen mit SPIO/USPIO und das
In-vivo-Monitoring der Zellmigration bereits erfolgreich praktiziert. Ahnlich kénnen auch
Entziindungszellen wie z. B. T-Zellen oder neutrophile Granulozyten ex vivo mit USPIO oder
MION markiert werden. Nach ihrer Injektion reichern sich die Zellen in Entziindungsherden
an, wo sie mit Hilfe des MR nachgewiesen werden konnen. Leider wurden diese Techniken auf
Grund des Vermarktungsstopps diverser SPIO-Praparate zuriickgeworfen.

14.9.4 Hyperpolarisierte Gase

Die Grundlage dieser Technologie ist die Polarisierung des Kernspins, welche bei Edelgasen mit
Hilfe von Lasern unter hoher Ausbeute erfolgen kann. Damit kann das MR-Signal um das etwa
10.000-Fache erh6ht werden. Medizinisch eingesetzt werden Helium-3 und Xenon-129, die zur
Darstellung der Lungenventilation oder anderer Hohlkorper (Gastrointestinaltrakt, Nasenne-
benhohlen) dienen kénnen. Seit kurzem werden auch spezifische korpereigene Substanzen mit
Kohlenstoff-13 markiert — so z. B. 13-C-Pyruvat, welches sehr rasch zu 13-C-Laktat abgebaut
wird. Die T1-Relaxationszeiten betragen 60 s in Losung und 30 s in vivo, zudem konnen beide
mit Hilfe der Spektroskopie nachgewiesen werden.

Bei der Bildgebung miissen spezifische Pulssequenzen mit angepassten Resonanzfrequenzen
und weiteren Optimierungsschritten fiir ein moglichst hohes SNR eingesetzt werden. Es resul-
tieren zuverléssige diagnostische Bilder eines im MR sonst nur schwer darzustellenden Organs
wie der Lunge oder von Stoffwechselvorgingen. Der relativ hohe apparative Aufwand hat eine
breitere klinische Anwendung bisher verhindert.
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15.1 Bewegungs- und Flussartefakte

Die klassischen MR-Sequenzen sind relativ langsam. Die Aufnahme eines T1-gewichteten Bil-
des mit einer Spinechosequenz dauert Minuten. Es ist deshalb offensichtlich, dass MRI sehr
empfindlich auf jegliche Bewegung reagiert. In der téglichen Praxis sind zwei Arten von Bewe-
gungsartefakten von Bedeutung:
Artefakte, welche durch die Atmung, Peristaltik oder das schlagende Herz verursacht
werden (Atem- und Herzbewegungs- und durch Darmperistaltik verursachte Artefakte)
Artefakte, welche durch einen pulsatilen Fluss von Blutgefiflen oder Liquorzirkulation
verursacht werden (Flussartefakte, ,,ghosting).

15.1.1 Atem-, Herzbewegungs- und durch Darmperistaltik
verursachte Artefakte

Diese Art von Bewegungsartefakten ist in der tdglichen Praxis sehr hdufig und war in der
Vergangenheit hiufig auch ein Argument gegen die MR-Bildgebung des Abdomens. Bewe-
gungsartefakte konnen sich entweder als Bildverzerrungen oder als so genannte ,,ghosts” du-
Bern. Ghost-Artefakte konnen sich z. B. bei der Darstellung des Thorax als eine bandférmige
Rauschzone durch Herz und Mediastinum in Phasenrichtung duflern, verursacht einerseits
durch das schlagende Herz und andererseits durch die Atemexkursionen.
Heute gibt es verschiedene Mdglichkeiten, diese Art von Artefakten zu verhindern bzw. zu
minimieren:
Um die Atembewegungen auszugleichen, sind spezielle Kompensationsalgorithmen
entwickelt worden (Atemkompensation). Im einfacheren Fall wird dabei nur in einem
Fenster am Ende der Exspiration gemessen (,,respiratory gating“ analog zum ,,cardiac
gating“). Raffiniertere Methoden messen aber wihrend des gesamten Atemzyklus und
sorgen dafiir, dass die (qualitativ besten) exspiratorischen Messungen im Zentrum des
K-Raums zu liegen kommen, wo ihr Beitrag zum Bildkontrast am grof3ten ist.
Mittels schnellen Gradientenechosequenzen ist es moglich, das gesamte Volumen
wihrend einer Phase mit Atemstillstand zu messen. Andernfalls kann das MR-Gerit so
gesteuert werden, dass es nach jeder Schicht eine (Atem)Pause einschiebt, sodass alle
Schichten nacheinander in Atemstillstand aufgenommen werden konnen. Falls méglich,
ergeben sich bei dieser Methode stets die besseren Resultate als mit einem Atemkompen-
sationsalgorithmus; allerdings benétigt es auch mehr Zeit sowie eine gute Kooperation
von Seiten des untersuchten Patienten.
Um die Bewegungen des Herzens abzufangen, konnen Sequenzen mittels EKG gesteu-
ert werden (,,cardiac gating®). Jede R-Zacke dient dann als Startpunkt fiir die nachste
Anregung, d. h. die Repetitionszeit entspricht dem R-R-Intervall oder einem Vielfachen
davon.
Zur Reduktion der Artefakte durch Darmbewegungen kann auch ein die Peristaltik rela-
xierendes Medikament wie z. B. Buscopan oder Glucagon verabreicht werden.
Der Einsatz von paralleler Bildgebung (» Kap. 10) hilft ebenfalls, Bewegungsartefakte
bedingt durch das schlagende Herz, durch die Atmung oder durch die Darmperistaltik zu
vermindern.
Eine Alternative zur Aufnahme der Datensitze im Atemstillstand ist die Navigator-
technik. Die Navigatortechnik ermdglicht eine Suppression respiratorisch bedingter
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15.2 « Phase wrapping

Bewegungsartefakte und ermoglicht beispielsweise die MR-Bildgebung des Herzens bei
spontaner Atmung.

Ein besonderes Phianomen sind Liquorpulsationsartefakte. Dabei handelt es sich um
intradurale hypointense Areale, welche vor allem bei sagittalen T2-gewichteten SE- und
FSE-Sequenzen gesehen werden konnen. Liquorpulsationsartefakte konnen durch das
Verwenden von Gradientenechosequenzen verhindert werden.

15.1.2 Flussartefakte

Flussbedingte Artefakte werden durch flielendes Blut oder durch den zerebrospinalen Liquor-
fluss verursacht und duflern sich in Richtung des Phasengradienten. Dies deshalb, weil die
Spins, die sich entlang eines Magnetfeldgradienten (unabhéngig von Schichtwahl-, Phasen- oder
Frequenzgradient) bewegen oder bewegt werden, eine Phasenverschiebung erfahren (» Ab-
schn. 11.1.3). Da jedoch die Phase fiir die Ortskodierung verwendet wird, stort jede Bewegung
die korrekte rdumliche Zuordnung der Signale, weil sie die Phase verfilscht. Dies kann hiufig
daran erkannt werden, dass z. B. ein Blutgefaf3 entlang der Phasenrichtung mehrmals abgebildet
wird. Diese Artefakte werden im Englischen auch als ,,ghosts“ bezeichnet.

Flussartefakte konnen vermieden resp. vermindert werden durch:

Das Schalten spezieller Gradientenimpulse. Man spricht dann von einer flusskompensier-

ten Sequenz.

Die Verwendung einer spezifischen Vorsittigung (,,presaturation). Dabei erfolgt eine

magnetische Absittigung an den Réndern der untersuchten Region z. B. ober- oder

unterhalb der Schicht mit entsprechenden Anregungsimpulsen, die der eigentlichen

Messsequenz unmittelbar vorausgehen. Damit kann einfliefSendes Blut bereits vor der

Messung magnetisch abgesittigt werden; es 16st dann kein Signal mehr aus (und verur-

sacht folglich auch keine Artefakte).

Frequenz- und Phasenrichtung konnen vertauscht werden, weshalb die Artefakte, die ja

nur in Phasenrichtung auftreten, nicht die zu untersuchende Kérperregion storen.

Noch ein Wort zur Vorsittigung: Wir haben bereits vorab gezeigt (» Kap. 3, » Abschn. 11.1.1),
dass eine Schicht gesittigt ist, wenn sie mit kurzer Repetitionszeit angeregt und somit den Spins
keine Zeit zur Erholung gelassen wird. Diesen Effekt kann man ausniitzen, um gewisse Gewe-
beanteile auszublenden, indem sie unmittelbar vor der Anregung der untersuchten Schicht an-
geregt und abgesittigt werden. Sie geben dann in der nachfolgenden Messung kein Signal, weil
sie zwei Anregungen in ganz kurzer Folge erfahren haben. In der Time-of-Flight- Angiographie
kann auf diese Weise das Signal von Blut, das aus einer Richtung einflie3t, unterdriickt werden,
wihrend Blut aus der anderen Richtung weiterhin Signal gibt. So kénnen Venen oder Arterien
selektiv dargestellt werden.

15.2 Phase wrapping

Ein weiteres Problem, das in der Praxis sehr lastig sein kann, ist ,, phase wrapping“ (auch ,phase
wrap-around® oder ,,foldover“ genannt). Dabei werden anatomische Strukturen, die sich au-
Berhalb des gewéhlten Bildausschnittes (,,field of view, FOV) befinden, ins Bild hinein gefaltet
(8 Abb. 15.1). Dieser Effekt hidngt mit der Phasenkodierung zusammen.
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N\

B Abb. 15.1 Phase wrapping: Strukturen auBerhalb des Bildausschnitts erhalten dieselbe Phasenverschiebung
wie Strukturen innerhalb des Bildes und werden deshalb tGbereinander projiziert

Wird ein bestimmter Bildausschnitt gewéhlt, so muss der MR-Tomograph voraussetzen,
dass alle moglichen Phasenverschiebungen, d. h. ~180° bis +180°, in diesem Bildausschnitt
vorkommen. Probleme treten jedoch auf, wenn sich das untersuchte Objekt in der Phasenrich-
tung tiber die Grenzen des FOV hinaus erstreckt: In diesem Falle erhalten die auflerhalb des
Bildausschnitts liegenden Regionen eine Phasenverschiebung von mehr als +180° respektive
weniger als —180°. Eine Phase beispielsweise von +190° entspricht jedoch einer solchen von
-170°. Die beiden Objekte konnen also nicht unterschieden werden und erscheinen im Bild
an derselben Stelle. Deshalb werden Strukturen, die jenseits des rechten Bildrands liegen, vom
links ins Bild hineinragen und umgekehrt.

Verschiedene Wege helfen, dieses Problem zu vermeiden:

Das FOV kann grofler gewéhlt werden, sodass kein ,,phase wrap-around auftritt. Dabei

wird jedoch die raumliche Auflosung geringer.

Frequenz- und Phasenrichtung konnen vertauscht werden, weil in Frequenzrichtung kein

»phase wrap-around® auftritt (die tiefen Frequenzen des einen Bildrands kénnen von den

hohen Frequenzen des anderen problemlos unterschieden werden). Beispielsweise wird

man bei Thorax- oder Beckenuntersuchungen die Phase in anterior-posteriorer Richtung
legen, weil der Korper in dieser Richtung die geringere Ausdehnung hat.

Spezielle Algorithmen (,,no phase wrap", ,foldover suppression®) eliminieren das ,,phase

wrapping” mit einem Trick: Das FOV wird vergrofiert, sodass es nicht zu einem ,,phase

wrap-around kommt, und die unnétigen Daten werden bei der Bildrekonstruktion
eliminiert. Diese Technik kann allerdings nicht immer verwendet werden und hat unter
gewissen Umstdnden auch Einschrankungen.

Durch die Verwendung einer Oberfliachenspule kann erreicht werden, dass Objekte, die

sich ins Bild hineinfalten konnten, aufSerhalb des Empfangsbereichs der Spule zu liegen

kommen und deshalb nicht abgebildet werden (z. B. bei Wirbelsaulenuntersuchungen
und Phase anteroposterior).

Man kann auch eine Vorsittigung (» Abschn. 3.5) verwenden, um das Signal von Regio-

nen auflerhalb des gewdhlten Bildausschnitts zu unterdriicken.

15.3 Chemische Verschiebung

Der Begriff der chemischen Verschiebung (,,chemical shift“) wurde bereits eingefithrt (» Kap. 9).
Unter chemischer Verschiebung versteht man die Abhangigkeit der Resonanzfrequenz der Pro-
tonen von der molekularen Umgebung. Das Phianomen der chemischen Verschiebung kann bei
MR-Geriten mit einer Feldstirke von 1,0 T und hoher zur Gewebedifferenzierung zwischen
einer fetthaltigen und einer nichtfetthaltigen Lasion benutzt werden. Zusitzlich ermoglicht
das Phidnomen der chemischen Verschiebung auch fettunterdriickte MR-Bilder zu erzeugen.
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15.3 « Chemische Verschiebung

Fett

Wasser

Signalausfall Signaliiberlappung

Frequenzgradient —

B Abb. 15.2 Chemical-Shift-Artefakt: Fett und Wasser werden an ihren Grenzflachen in Frequenzrichtung ortlich
verschoben abgebildet. Es resultiert eine dunkle Zone (Signalausfall) und eine helle Zone (Signallberlappung).
Erlduterung s. Text

Die chemische Verschiebung ist aber auch Ursache eines haufigen Artefakts im MR-Bild,
welcher als Chemical-Shift- Artefakt bezeichnet wird. Im Prinzip umfasst der Chemical-Shift-
Artefakt zwei Aspekte: die Verschiebung des Signals von Fett und Wasser bzw. von Silikon und
Wasser und die Signalausloschung an der Grenzfliche zwischen Fett und Wasser.

15.3.1 Verschiebung des Signals von Fett und Wasser bzw. von Silikon
und Wasser

Bei diesem Aspekt des Chemical-Shift- Artefakts werden Protonen mit verschiedenen Prézes-
sionsfrequenzen (Fett, Wasser und Silikon) entlang der Frequenzrichtung an einem anderen
Ort abgebildet als sie sich tatsidchlich befinden. Praktisch bedeutet dies, dass das Signal von
Fett und Wasser oder das Signal von Silikon und Wasser in der Frequenzkodierrichtung zuei-
nander verschoben abgebildet wird. Klassischerweise entsteht an Stellen, wo Fett und Wasser
unmittelbar benachbart liegen oder Fett von Wasser umgeben ist, auf der Seite, die durch die
hohere Ortsfrequenz kodiert ist, eine dunkle (signalarme oder signallose) Begrenzung und
auf anderen Seite, wo die geringere Frequenz ortskodiert ist, eine helle (signalreiche) Zone
(Signaliiberlappung; @ Abb. 15.2). Helle Signalbanden entstehen, wenn Protonen mit verschie-
denen Resonanzfrequenzen so abgebildet werden, als ob sie sich im selben Voxel befinden.
Dieser Aspekt des Chemical-Shift-Artefakts kann bei allen Pulssequenzen auftreten, dessen
Auspragung ist einerseits abhéngig von der Bandweite des Empfingers und andererseits von
der Magnetfeldstirke. Das Ausmaf} dieses Chemical-Shift-Artefakts mit Verschiebung des
Fett- und Wassersignals kann durch eine groflere Empfiangerbandbreite vermindert werden.
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Wie wir jedoch bereits gelernt haben (™ Kap. 5), geht eine Erweiterung der Empfangerband-
breite mit einer Abnahme des SNR einher. Andere Moglichkeiten zur Verminderung dieses
Artefakts sind die Umkehr von Phase und Frequenz oder die Anwendung einer Fettsuppres-
sionstechnik.

15.3.2 Signalausloschung an Grenzflachen zwischen Fett und Wasser

An der Grenzfliche zwischen Fett und Wasser kann es bei Gradientenechosequenzen zu einem
Band mit Signalauslgschung kommen. Dieses Phanomen kann z. B. an der Grenzfliche zwi-
schen dem perirenalen Fett und dem Nierenparenchym beobachtet werden, wo in Kombina-
tion mit Gradientenechosequenzen ein signalarmes (signalloses) Band gesehen werden kann.
Dieser Teilaspekt des Chemical-Shift- Artefakts kommt zustande, wenn sich Fett und Wasser in
»opposed phase“ befinden. Dieser Artefakt kann durch den Gebrauch von Spinechosequenzen
vermieden werden, da bei Spinechosequenzen dieser Teilaspekt des Chemical-Shift- Artefakts
nicht zum Tragen kommt. Wenn jedoch Gradientenechosequenzen verwendet werden, sollte
man zur Artefaktverringerung die Bildgebung unter In-phase-Bedingungen machen.

15.4 Suszeptibilitat

Jedes Gewebe und jedes Fremdmaterial ist bis zu einem gewissen Grad ,,empfinglich® fiir ein
Magnetfeld, d. h. es kann selbst magnetisiert werden. Diese Eigenschaft bezeichnen wir als
magnetische Suszeptibilitit.

Die Suszeptibilitit ist besonders ausgepragt, wenn sich ein metallisches Material (metalli-
sche Fremdkorper, Implantate usw.) im Magnetfeld befindet. In diesem Fall kann es zu Signal-
ausfillen und/oder Bildverzerrungen an den Phasengrenzen der jeweiligen Materialen resp.
Gewebe kommen, was als Suszeptibilitdtsartefakt bezeichnet wird. Suszeptibilitétsartefakte kon-
nen aber auch an Phasengrenzen von unterschiedlichen Geweben (z. B. Knochen und Muskel)
oder an der Phasengrenze zwischen Knochen und Luft auftreten. Ein klassisches Beispiel ist der
Ubergang zwischen dem paranasalen Sinus und den kndchernen Schidelbasis, wo es sehr oft
zum Auftreten von Suszeptibilititsartefakten kommt. Des Weiteren kénnen lokale Depots von
Kalziumhydroxyapatit, konzentriertes Gadoliniumchelat oder eisenhaltige Kontrastmittelpar-
tikel zu Suszeptibilitatsartefakten fithren.

Suszeptibilitdtsartefakte konnen in Prinzip bei jeder Pulssequenz auftreten. Da jedoch Spi-
nechosequenzen mit ihrem 180°-Impuls T2*-Effekte ausgleichen und fiir statische Feldinhomo-
genititen weitestgehend unempfindlich sind, sind Suszeptibilititsartefakte bei Spinechosequen-
zen gering. Besonders anfillig fiir Suszeptibilitdsartefakte sind Gradientenechosequenzen, was
aber umgekehrt auch in diagnostischer Hinsicht, wie beispielsweise bei der Suche nach kleinen
Blutungsherden oder kleinen Kalkablagerungen, ausgenutzt werden kann. Aus praktischer
Sicht besonders wichtig ist die Reduktion von Suszeptibilitdsartefakten bei MR-Bildgebung
von Korperregionen mit orthopéddischen Implantaten. Allgemein kann eine Reduktion von
Suszeptiblitatsartefakten bei der Bildgebung von Kérperregionen mit metallischen Implantaten
erreicht werden durch:

Bildgebung mit SE- und FSE-Sequenzen bevorzugt,

Vermeidung von GRE-Sequenzen,

Vertauschen von Phasen- und Frequenzrichtung,
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15.8 « Partialvolumeneffekt

Bildgebung mit hoherer Empfingerbandbreite, wenn moglich Ausrichtung der Langs-
achse des metallischen Implantates entlang der Hauptrichtung des Magnetfeldes,
Verwendung von STIR-Sequenzen anstelle von frequenzselektiven Techniken zur Fett-
suppression.

15.5 Trunkationsartefakt

Trunkationsartefakte, welche auch als Ringing- oder Gibbs-Artefakte bezeichnet werden, sind
eine Folge der Fourier-Transformation. Trunkationsartefakte dufSern sich als parallele gerade
oder ,halbkreisartige® Streifen in unmittelbarer Ndhe von Gewebegrenzflichen mit unter-
schiedlichen Signalintensititen wie z. B. an der Grenzfliche zwischen Muskel und Fett oder
zwischen zerebrospinalem Liquor und Riickenmark. Diese Artefake sind vor allem bei der
MR-Bildgebung der Wirbelsdule bekannt, wo sie eine Syrinx oder eine Erweiterung des Rii-
ckenmarks vortauschen kénnen. Trunkationsartefakte treten immer dann auf, wenn die hohen
Ortsfrequenzen nur ungeniigend aufgenommen werden. Deshalb konnen Trunkationsartefakte
vermindert werden, wenn das gleiche MR-Bild mit einer hoheren Bildmatrix in Phasenrichtung
aufgenommen wird.

15.6 Magic angle

Der Magic-Angle-Artefakt betriftt vor allem Sehnen und Ligamente mit parallelen Faserstruk-
turen. Sehnen und Ligamente sind durch eine kurze T2-Zeit charakterisiert, was dazu fiihrt,
dass diese Strukturen auf den meisten Sequenzen als hypointense Strukturen sichtbar sind.
Wenn jedoch diese Faserstrukturen in einem Winkel von 55° zum Hauptmagnetfeld B, ange-
ordnet sind, kann dies zu einer erhohten Signalintensitét fithren, was pathologische Befunde
vortauschen kann.

15.7 Eddy currents

»Eddy currents® sind Strome, welche beim schnellen An- und Abschalten der Gradienten ent-
stehen. Die Strome kénnen durch im Patienten befindliche Kabel oder Drahte oder durch den
Magneten selbst induziert werden. ,,Eddy currents® sind, sofern sie vom Magneten ausgeldst
werden, als Signalabfall am Bildrand zu sehen und konnen durch eine prézise Folge der Gra-
dientenpulse vermindert werden.

15.8 Partialvolumeneffekt

Partialvolumeneffekte treten immer dann auf, wenn es ein Limit fiir die Ortsauflosung gibt. Die
Signalintensititen von verschiedenen Geweben und Strukturen in einem Voxel werden gemittelt
und nicht einzeln aufgelost. So kann an der Grenzflache zwischen einer hyperintensen und einer
hypointensen Struktur ein intermediéres Signal entstehen, welches durch die Mitteilung der ver-
schiedenen Signalintensititen im selben Voxel entsteht. Das Risiko des Auftretens von Partialvo-
lumeneffekten kann durch eine Erhohung der Schichtanzahl in Z-Richtung vermindert werden.
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15.9 Inhomogene Fettsuppression

Sofern das magnetische Feld homogen ist, kann eine gleichmaflige Fettsuppression (Fettsatu-
ration) durch die Einstrahlung eines HF-Impulses in der Resonanzfrequenz der Fettprotonen
erreicht werden. Eine wichtige Voraussetzung dafiir ist, dass alle Fettprotonen mit der glei-
chen Frequenz prézessieren. In der Praxis ist das magnetische Feld aber oft inhomogen. Der
Hauptgrund fiir Feldinhomogenititen sind oft die Patienten selbst, welche das magnetische
Feld inhomogen machen. Dies kann dazu fithren, dass nicht alle Fettprotonen mit der gleichen
Resonanzfrequenz prézessieren. Das Resultat ist eine inhomogene Fettunterdriickung bei fett-
supprimierenden Sequenzen, da der eingestrahlte HF-Impuls nicht die Prézessionsfrequenz
von allen Fettprotonen trifft.

Wann immer das Vorliegen einer bedeutenden Inhomogenitit des Magnetfeldes vermu-
tet werden kann, wie z. B. beim Vorhandensein eines metallischen Fremdkérpers, sollte eine
Fettsuppression mit STIR-Sequenzen in Betracht gezogen werden, da die Fettsuppression mit
STIR-Sequenzen in der Regel in diesen Fallen besser wirkt als die Fettsuppressionstechniken
in Kombination mit SE-, FSE- oder GRE-Sequenzen.

15.10 Linienartefakte und Radiofrequenzstérung

Linienartefakte, oder wie sie im amerikanischen Sprachgebrauch als ,,zipper-like artifact®, be-
zeichnet werden, sind Binder oder Linien von punktiertem Signal, welche das Bild in Phasen-
richtung oder Frequenzrichtung durchqueren. Linienartefakte in Phasenrichtung sind durch
ein ,,Radiofrequenzloch” bedingt, wie es beispielsweise beim nicht vollstaindigen Schlieflen
der MR-Scannertiir vorkommen kann. Linienartefakte in Phasenrichtung kénnen aber beim
Vorhandensein von externen Radiofrequenzquellen, wie beispielsweise von im Scannerraum
befindlichen Anidsthesiegeriten oder von Pulsoximetern, vorkommen. Linienartefakte in Pha-
senrichtung sind haufig durch Imperfektionen im Schichtwahlprofil oder Fehler in der RF-
Transmission bedingt.

15.11 Criss-Cross-, Herring-Bone-Artefakte und Datenfehler

Diese Artefakte sind durch Fehler in der Datenrekonstruktion bedingt. Criss-Cross- oder
Herring-Bone-Artefakte kennzeichnen sich dadurch aus, dass sie als schrag verlaufende Strei-
fen uiber das ganze Bild hinwegziehen. Oft verschwinden diese Artefakte, wenn das Bild neu
rekonstruiert wird.

15.12 Dielektrische Effekte

Dielektrische Effekte sind Artefakte, welche in der Hochfeld-MR-Bildgebung vorkommen
(» Abschn. 16.5).
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MRI hat sich in den letzten Jahren rasant entwickelt. Fiir die MR-Bildgebung in der klini-
schen Praxis werden heute meist Magnetfeldstarken von 0,2-3,0 T verwendet. Mit dem Be-
griff Hochfeld-MRI bezeichnet man MR-Systeme, welche mit einer Feldstarke >2,0 T arbei-
ten. Als Ultrahochfeld-MRI werden MR-Systeme mit einer Feldstarke von 7,0 T bezeichnet.
Ultrahochfeld-MR-Systeme werden aktuell noch nicht in der klinischen Praxis eingesetzt und
sind Gegenstand der Forschung. Von besonderem Interesse sind 3,0-T-MR-Systeme, welche
an vielen Orten bereits im klinischen Routinebetrieb eingesetzt sind. Deshalb wird der Begrift
Hochfeld-MR héufig synonym zu einer MR-Bildgebung bei 3,0 T verwendet.

Beziiglich der Architektur unterscheiden sich die heutigen kommerziell erwerblichen 3,0-T-
MR-Tomographen nicht von 1,5-T-Systemen. Die 3,0-T-Systeme sind, wie die 1,5-T-Systeme
(oder solche mit einer noch geringeren Magnetfeldstirke) als Ganzkorpersysteme ausgelegt.

Das wichtigste Argument zu Gunsten des Umstiegs auf eine hohere Magnetfeldstarke ist
das zu erwartende bessere Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (SNR), da das MR-Signal in etwa
proportional mit der Feldstirke ansteigt. Somit kann man theoretisch bei 3,0 T in etwa eine
Verdopplung des SNR im Vergleich zu einem Gerat mit 1,5 T erwarten. In der Praxis fillt al-
lerdings der SNR-Gewinn bei 3,0-T-Geréten geringer als erwartet aus. Der Grund dafiir ist die
Tatsache, dass aufer der Magnetfeldstarke zahlreiche andere Faktoren das SNR beeinflussen
(™ Kap. 5).

Dieser Zugewinn an SNR bei Hochfeld-MR-Geridten kann entweder einer verbesserten
Ortsauflosung oder einer schnelleren Bildgebung dienen. Investiert man das verbesserte SNR
allein in eine hohere rdumliche Auflésung, so wird eine genauere Darstellung von bislang nur
unzureichend aufgeldsten anatomischen Strukturen moglich. Alternativ kann das gréfSere SNR
auch fir eine Verkiirzung der Untersuchungszeit eingesetzt werden, was daneben einem er-
hohten Patientendurchsatz pro System und damit einer verbesserten Rentabilitdt dienen kann.

Von besonderer Wichtigkeit ist es aber zu erkennen, dass die Hochfeldbildgebung Beson-
derheiten aufweist, welche einerseits fiir ausgewahlte Anwendungen vorteilhaft sind, sich jedoch
bei wiederum anderen Anwendungen nachteilig auswirken kénnen.

16.1 Gewebekontrast

Bei hoheren Feldstirken verandern sich T1- und T2-Gewebe-Relaxationszeiten. Die T1-Rela-
xationszeiten bei 3,0 T sind im Vergleich zu 1,5 T um etwa 20-40 % verlangert. Die verlingerte
T1-Relaxationszeit resultiert in einem verminderten T1-Kontrast, was sich in einer vermin-
derten Erkennbarkeit von Lasionen duflern kann. Die verdnderte Relaxationszeit wird durch
die Wahl von ldngeren Repetitionszeiten kompensiert, was jedoch bei gewissen Anwendungen
nachteilig sein kann, da der Zeitbedarf fiir die einzelne Sequenz hoher ist. Bei Gradientenecho-
sequenzen wird bei 3,0 T ein kleinerer Pulswinkel verwendet, um die verkiirzte T1-Relaxations-
zeit zu kompensieren. Eine Moglichkeit den T1-Kontrast bei nativen Sequenzen bei hoheren
Feldstarken zu verbessern, ist das Einfiigen eines Inversionspulses in das Sequenzprofil. Da
der T1-verkiirzende Effekt von gadoliniumhaltigen Kontrastmitteln bei hoheren Feldstarken
nicht beeinflusst wird, ist die durch Gadolinium bedingte Signalverstiarkung bei 3,0 T starker
ausgepragt als bei 1,5 T. Dies fiithrt zu einer Verbesserung der Qualitdt von kontrastmitttelun-
terstiitzten MR-Angiographien bei 3,0 T im Vergleich zu 1,5 T.

Die T2- und T2*-Relaxationszeiten sind bei 3,0 T im Vergleich zu niedrigeren Feldstirken
leicht verkiirzt oder unverindert, weswegen in den Sequenzprotokollen die Echozeit leicht
kiirzer ist. In der Regel ist aber die Bildqualitdt von T2-gewichten Sequenzen deutlich besser
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im Vergleich zu entsprechenden Sequenzen auf einem 1,5-T-Gerét, da die T2-Bildgebung vom
verbesserten SNR profitieren kann.

16.2 Suszeptibilitat

Die Hochfeld-MR-Bildgebung fiihrt zu einer Verstirkung der Suszeptibilititseffekte (™ Ab-
schn. 15.4) proportional zur Feldstirke. Diese verstirkten Suszeptibilititseffekte konnen einer-
seits zu ausgeprégteren Bildverzerrungen insbesondere in Kombination mit Gradientenecho-
sequenzen fithren. Umgekehrt kénnen die verstarkten Suszeptibilititseffekte auch vorteilhaft
sein, insbesondere bei solchen Bildgebungstechniken, in denen Suszeptibilitat als Bildkontrast
gewiinscht wird (beispielsweise bei der Perfusionsbildgebung). Mit der Feldstérke nimmt auch
der BOLD-Effekt; » Abschn. 11.4) zu. Zusammen mit dem hoheren SNR bietet somit die Bild-
gebung bei grofleren Feldstirken (z. B. bei 3,0 T) signifikante Vorteile in der funktionellen
MR-Bildgebung (fMRI).

16.3 Chemische Verschiebung

Die chemische Verschiebung (gemessen in Hz) nimmt proportional zur steigenden Magnet-
feldstarke zu. Die grofere chemische Verschiebung lasst sich angesichts der Spektrallinienauf-
spreizung vorteilhaft in der Spektroskopie nutzen. Die Aufspreizung der Spektrallinien verlauft
linear zur Magnetfeldstarke, die sich daher von 1,5 auf 3,0 T verdoppelt. Dies fithrt zu hohe-
rer spektraler Auflosung und schirferer Abgrenzung des Spektrumpeaks. Dadurch kann das
Messvolumen fiir das zu untersuchende Gebiet reduziert werden. Daneben wird das Spektrum
weniger durch nicht interessierende Regionen kontaminiert.

Die groflere Verschiebung zwischen Fett- gegeniiber Wasserprotonen bei 3,0 T ist auch
vorteilhaft fiir die Fettsuppression mit frequenzselektiven Fettsuppressionstechniken (» Ab-
schn. 9.2). Umgekehrt kommt es bei 3,0 T auch zu verstirkten Chemical-Shift-Artefakten an
Grenzflichen zwischen Wasser und Fett (» Abschn. 15.3). Die Chemical-Shift- Artefakte lassen
sich durch eine Erh6hung der Empfingerbandweite reduzieren, was aber zu einer Abnahme
des SNR fiihrt.

16.4 Hochfrequenzabsorption

Die HF-Einstrahlung und damit die Energieabsorption im Korper steigen nicht nur propor-
tional, sondern quadratisch mit der Feldstarke an. Die tiber die spezifische Absorptionsrate
(»specific absorption rate, SAR) definierten Schwellenwerte der Energieabsorption (vorwie-
gend in Form von Warme) werden somit eher erreicht. Dies stellt ein Hauptproblem der MR bei
hohen Feldstarken dar, da u. a. prinzipiell mogliche Messzeitverkiirzungen hierdurch limitiert
werden, denn tatsichlich mégliche Pulsfolgen werden zur Vermeidung einer Uberwirmung
(™ Abschn. 17.1) quasi gebremst. Dies hat bei der Anwendung von optimierten 1,5-T-Sequenzen
auf 3,0-T-Systemen Auswirkungen auf die HF-Deposition. Insbesondere gilt, dass die zur Aus-
fithrung eines bestimmten Pulswinkels in einer bestimmten Zeit erforderliche HF-Leistung
bei 3,0 T um den Faktor 4 hoher ist. Wenn bei 1,5 T Pulsdauer und Amplitude direkt unter
der bei dieser Magnetfeldstirke giltigen SAR-Grenze liegen, tiberschreitet dieselbe Sequenz
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bei 3,0 T diese Grenzwerte. Dies ist besonders kritisch bei SE- und FSE-Sequenzen, deren SAR
besonders hoch sind. Die Gesamtbelastung durch spezifische Enegrieabsorption ldsst sich auf
verschiedenen Wegen minimieren. Ein Ansatz zur Reduktion der SAR ist der Einsatz variabler
Pulswinkel (,variable flip-angle®, VFL). Durch die Wahl von Pulswinkeln in unterschiedlicher
Stirke und unterschiedlichen Abstinden konnen mehr Pulse pro Zeiteinheit eingestrahlt wer-
den, was zu einer Messzeitverkiirzung fithrt. Damit kann einerseits der Abstand zwischen zwei
Refokussierungspulsen verkiirzt (d. h. die absolute Messzeit reduziert) und andererseits das
Signal erhalten werden. Ein weiterer erfolgversprechender Ansatz zur SAR-Reduktion sind die
parallelen Bildgebungsverfahren (» Kap. 10), welche die HF-Einstrahlung durch eine Reduktion
der Refokussierungspulse des Echozugs (,,echo train length, ETL) bei identischer Echozeit
reduzieren.

16.5 Dielektrische Effekte

Entsprechend der Larmorgleichung (» Kap. 1) kommt es mit der Erh6hung der Feldstirke zu
einer entsprechenden Erhohung der Resonanzfrequenz der Protonen (Prizessionsfrequenz).
Die Wellenlinge des HF-Pulses, welcher der Resonanzfrequenz von Protonen (64 MHz) bei
1,5 T entspricht, betrigt 52 cm. Beim Ubergang zu 3,0 T verdoppelt sich die Protonenreso-
nanzfrequenz auf 130 MHz entsprechend einer Wellenldnge von 26 cm. Diese Verkiirzung der
Wellenlinge des HF-Pulses kann zu einem Phédnomen fithren, welches als dielektrischer Effekt
bezeichnet wird. Dielektrische Effekte treten lediglich bei der Hochfeldbildgebung auf und wer-
den auch als ,,standing waves“ beschrieben. Dielektische Effekte werden dann von Bedeutung,
wenn die Wellenlange des HF-Pulses die Dimensionen des abzubildenden Objekts erreicht und
sich die Leitfdhigkeit des menschlichen Korpers negativ auf die HF-Feldverteilung im Korper
auswirkt. Kritisch fiir das Auftreten von dielektrischen Effekten bei 3,0 T sind die Dimensio-
nen bei der MR-Bildgebung von Abdomen und Becken, insbesondere, wenn der Durchmesser
des Abdomens durch Adipositas, Schwangerschaft oder dem Vorliegen von Aszites zusatzlich
vergroflert ist. Dielektrische Effekte duflern sich als inhomogene Signalverteilung respektive
Modulationen der Bildhelligkeit innerhalb des MR-Bildes, wobei FSE- im Vergleich zu Gra-
dientenechosequenzen in der Regel anfilliger sind. Das Risiko von dielektrischen Effekten
kann durch das Platzieren spezieller Lagerungshilfen (HF-Kissen) oder die Konstruktion von
speziellen HE-Sendespulen gesenkt werden.

16.6 Klinische Bildgebung

Die mit der Erhohung der Feldstirke einhergehende Verbesserung des SNR stellt den Haupt-
vorteil fir die klinische diagnostische MR-Bildgebung dar. In der Bildgebung lésst sich der
Signalzugewinn bei paralleler Minderung des Rauschens sowohl zur Erh6hung der raumli-
chen Auflésung als auch umgekehrt bei nahezu identischer Auflésung zur Verkiirzung der
Akquisitionszeit nutzen. Besonders vorteilhaft ist das erhohte SNR von Hochfeldsystemen fiir
funktionelle Anwendungen (» Kap. 13) insbesondere die Spektroskopie. Fiir die Spektroskopie
bedeutet eine Erh6hung der Feldstarke um den Faktor 2 neben der Erhhung der SNR im Zuge
der Resonanzfrequenzverdopplung auch eine Verdopplung der Frequenzdifferenzen der Me-
taboliten und damit theoretisch eine doppelte Frequenzauflosung. Gleichzeitig verdndern sich
aber auch die die Relaxationsraten der Metabolite und die Linienbreite nimmt zu. Allerdings
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bedingen die mit der Hochfeldbildgebung assoziierten Veranderungen bzw. Eigenschaften auch
Anpassungen in der Bildgebungstechnik; der vorab dargestellte Vorteil der Hochfeld-MR ist
nicht fiir alle MR-Anwendungen gleichermaflen giiltig.
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17.1 Biologische Effekte

Fir die klinische MR-Bildgebung werden heute Magnetfeldstirken von 0,2-3,0 T verwendet.
Fir die Forschung stehen MR-Systeme mit einer Feldstdrke von 7,0 oder 8,0 T bereit. Nach
den FDA-Richtlinien (,Food and Drug Administration®) der USA bestehen keine relevanten
gesundheitsschddlichen Bedenken fiir Patienten, welche mit MR-Systemen bis zu einer Feld-
starke von 8,0 T untersucht werden.

Der Effekt von statischen Magnetfeldern auf den Organismus ist breit untersucht. Aufgrund
der Datenlage kann geschlossen werden, dass statische Magnetfelder keine schadlichen Effekte
auf den Organismus haben. Die wenigen Fallberichte, in denen es in Zusammenhang mit einem
statischen Magnetfeld zu Personenschiden kam, waren in Kombination mit dem Gebrauch
von ferromagnetischen Gegenstidnden oder Fremdkorpern (» Abschn. 17.2.2). Auch beziiglich
Langzeiteffekten von statischen Magnetfeldern kann davon ausgegangen werden, dass wahr-
scheinlich keine Gefihrdung fiir den menschlichen Organismus besteht.

Neben dem statischen Magnetfeld hat ein MR-Gerét auch Zusatzmagnetfelder, welche von
den Gradientenspulen erzeugt werden. Bei diesen Zusatzmagnetfeldern handelt es sich um
Wechselfelder, welche periphere Nerven stimulieren kdnnen. Patienten oder Probanden be-
schreiben diese Effekte in seltenen Fillen als Kribbeln in den Extremititen oder in Form von
optischen Halluzinationen (z. B. Wahrnehmung von Blitzen). Theoretisch besteht auch die
Gefahr, dass die Zusatzmagnetfelder die Erregungsreizleitung des Herzens storen und Rhyth-
musstorungen verursachen konnten, wenn sie extrem stark wéren. Die Gradientenfelder werden
deshalb vom Tomographen so begrenzt, dass solche Gefahren fiir den routinemafSigen Betrieb
nicht relevant sind.

© Heutige MR-Systeme sind so ausgelegt, dass auch von den durch das Gradientensystem
erzeugten magnetischen Zusatzfeldern keine gesundheitsschadigenden Effekte zu erwar-
ten sind.

Ein weiteres Risiko fiir biologische Effekte wiahrend der MR-Untersuchung ist das Einstrahlen
von Radiowellen (HF-Impulse). Der Grofiteil der durch einen HF-Impuls eingestrahlten Ra-
diowellen durchquert den Korper, ohne dass ihre Energie aufgenommen wird. Der kleine, vom
Korper aufgenommene Energieanteil fithrt zu einer Erwarmung des Gewebes. Die maximal
zuldssige Erwdrmung wie auch die maximale vom Korper pro Zeiteinheit absorbierte Energie
(spezifische Absorptionsrate, ,specific absorption rate, SAR) sind vom Gesetzgeber definiert
worden. Die MR-Tomographen halten diese Grenzwerte sehr genau ein und es besteht heute
ein breiter Konsens unter den Experten, dass bei den klinischen Anwendungen die auftretenden
thermischen Effekte keine Rolle spielen.

Die Situation ist anders, wenn sich ein lingerer metallischer Draht oder ein anderer metal-
lischer Gegenstand im Korper befindet. Im Fall eines Patienten mit einem nicht MR-geeigneten
Herzschrittmacher kénnen die Elektroden elektrisch leitend sein und sich wie Empfangsanten-
nen verhalten, indem sie Energie aus dem Radiowellenfeld aufnehmen. Die Elektroden werden
dann von einem Strom durchflossen, welcher die Nerven stimuliert und zu Verbrennungen
fithren kann. Aus diesen Griinden ist es wichtig, dass ein Patient wihrend der Untersuchung
moglichst wenig Kontakt mit inneren oder dufleren Metallteilen hat, auch wenn diese nicht-
magnetisch sind. Allerdings sind Dimension und Geometrie des metallischen Teils fiir die
Risikoabschitzung der Erwirmung entscheidend.
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= Lirm

Das schnelle Ein- und Ausschalten der magnetischen Zusatzfelder (Gradientenfelder) erzeugt
in einem 1,5-T-MR-Tomographen eine Lairmbelastung von etwa 65-100 dB, in selteneren Ex-
tremfillen <120 dB. Ein Vergleich: In der Schweiz sind gegenwirtig Konzerte, die einen Kon-
zertbesucher iiber eine Stunde gemittelt mit einem Lédrm von iiber 93 dB beschallen, bewilli-
gungspflichtig. Kurzfristig darf die Lautstirke bei Konzerten maximal 125 dB erreichen. Der
Larm im MR-Tomographen ist umso grofier, je stirker die Magnetfelder sind. Es werden von
den Herstellern verschiedene Anstrengungen unternommen, den Lirm zu reduzieren. Neuere
Magneten sind meistens etwas weniger laut als altere Magneten.

Als Faustregel sollte in einem Magnetfeld von mehr als 0,3 T moéglichen Schiden des Ge-
hors mit einem Gehorschutz vorgebeugt werden. Dazu gehdren Ohrstopsel oder Kopthorer.
Die letzteren haben den Vorteil, dass die Kommunikation mit dem Bedienpersonal einfacher
ist, und dass auch Musik gehort werden kann. Mit diesen Vorsichtsmafinahmen kann eine
mogliche Gesundheitsschiadigung durch die Lirmbelastung fast vollstindig eliminiert werden.

17.2 Patientensicherheit

MRI ist eine sehr sichere Methode, sofern alle notwendigen Sicherheitsvorschriften eingehalten
werden. Wichtig ist die Schulung des Personals, welches das MR-Gerit bedient. Vordringlich
ist jedoch die Erfassung des Risikoprofils von Patienten und Personen, welche nicht oder nur
unter besonderen Bedingungen in einem MR-Gerit untersucht werden sollten. Die Risikoab-
schitzung erfolgt heute in den meisten MR-Zentren in mehreren Stufen. In einer ersten Stufe
werden anhand eines standardisierten Fragebogens allgemeine Risiken erfasst:

Vorhandensein metallischer Fremdkorper,

Vorhandensein nicht MR-kompatibler Implantate, Prothesen oder Gerite,

Tatowierungen oder anderer permanenter Kérperschmuck,

Klaustrophobie,

Allergieanamnese,

Vorhandensein von Nierenerkrankungen (Einschitzung des Risikoprofils fiir eine neph-

rogene systemische Fibrose).

Aus praktischer Sicht ist es wichtig, dass dieser Fragebogen in mehreren Fremdsprachen vor-
liegt, damit alle Patienten zuverldssig befragt werden konnen. In einer zweiten Stufe erfolgt
(nach Durchsicht des Fragebogens) unmittelbar vor der Untersuchung eine nochmalige miind-
liche Befragung zu den wichtigsten sicherheitsrelevanten Punkten durch das MR-Bedienungs-
personal. Vor der Untersuchung muss der Patient alle magnetischen Gegenstidnde (inklusive
Schmuck, Mobiltelefone, Kreditkarten, Brille etc.) ablegen und wiblicherweise wird er gebeten,
spezielle Kleidung frei von Metallteilen, welche die Untersuchung stéren konnten (z. B. Reif3-
verschliisse, Knopfe etc.) anzuziehen.

Nachfolgend folgt eine Ubersicht iiber besondere Situationen, welche fiir die MR-Sicherheit
relevant sind. Zusitzlich werden die wichtigsten Aspekte der MR-Kompatibilitit von Implan-
taten und anderen Fremdkorpern diskutiert. Es muss an dieser Stelle aber betont werden, dass
insbesondere die MR-Kompatibilitit von Implantaten und Fremdkorpern Gegenstand der me-
dizinischen Entwicklung sind. Eine Implantatgruppe, welche noch vor wenigen Jahren aufgrund
ihrer Eigenschaften als absolute Kontraindikation fiir eine MR-Untersuchung galt, kann heute
unter Umstanden MR-kompatibel sein. Zudem existieren innerhalb derselben Implantatgruppe
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meist verschiedene Fabrikate von unterschiedlichen Herstellern, unter denen gewisse Implantate
MR-kompatibel sind, wahrend andere nicht MR-tauglich sind. Deshalb kann eine exakte Abkla-
rung der MR-Kompatibilitit eines Implantats oder medizinischen Gerites unumgénglich sein.

17.2.1 Verbrennungen bei MR-Untersuchungen

In der Literatur sind mehrere Fallberichte von Patienten publiziert, bei denen es wéihrend der
MR-Untersuchung zu Verbrennungserscheinungen der Haut kam, auch ohne dass ein metalli-
sches Risikoobjekt (z. B. Elektrode, Fithrungsdraht etc.) innerhalb oder aulerhalb des Korpers
vorhanden war. Bei den meisten dieser Zwischenfille bestand ein direkter Hautkontakt mit der
metallischen Réhreninnenwand, mit leitenden Komponenten einer HF-Spule oder ein direkter
Haut-zu-Haut-Kontakt des Patienten. Deshalb ist die Lagerung des Patienten, insbesondere
die Vermeidung eines direkten Kontaktes zwischen Haut und Hochfrequenzspule oder die
Vermeidung eines direkten Haut-zu-Haut-Kontakts, besonders wichtig.

17.2.2 Ferromagnetische Gegenstande und Fremdkorper

Ferromagnetische Gegenstidnde und Fremdkorper, welche sich in der Nihe der MR-Tomogra-
phen befinden, konnen sich zu gefihrlichen Geschossen entwickeln (,,Missile-Effekt®). Deshalb
miissen alle Gerite und Gegenstande, welche in unmittelbarer Nahe des Magneten sind (oder
in die unmittelbare Nihe des Magneten gelangen) aus nichtferromagnetischem Material sein.
Um Verwechslungen bei Gegenstinden des haufigen Gebrauchs zu vermeiden (z. B. Infusions-
stander, Patientenliege etc.) sind nichtferromagnetische Gegenstinde in MR-Zentren oft mit
einer anderen Farbe optisch gekennzeichnet.

Die Instruktion aller in einem MR-Zentrum arbeitenden Personen ist von hochster Wich-
tigkeit. Besonderes Augenmerk ist auf die Instruktion von Personen zu richten, welche an
Schnittstellen des MR-Betriebs arbeiten. Solche Schnittstellen sind das Reinigungspersonal
oder das medizinische Personal von Intensivpatienten oder Patienten, welche in einer Voll- oder
Teilnarkose untersucht werden.

Patienten mit moglicherweise ferromagnetischen Metallsplittern oder inkorporierten
Schussprojektilen bediirfen ebenfalls besonderer Beachtung vor einer geplanten MR-Untersu-
chung. Generell ist die mit Metallsplittern oder Schussprojektilen verbundene Gefahr abhéingig
von der anatomischen Lage dieser Fremdkorper und der Tatsache, ob diese ferromagnetisch
sind oder nicht. Besonders kritisch sind ferromagnetische Metallsplitter, welche im Auge sitzen.
Diese konnen wihrend der Exposition im Magneten dislozieren und den Sehnerv schadigen.
Im Zweifelsfall fertigen wir bei betroffenen Patienten eine konventionelle Rontgenaufnahme des
Schédels in einer Ebene an. Vorsicht ist ebenfalls bei Patienten mit inkorporierten ferromagne-
tischen Metallsplittern oder Schussprojektilen geboten, welche in Hirnparenchym, Spinalkanal,
Lungen, Mediastinum oder in den Bauchorganen lokalisiert sind. Falls ein Fremdkoérper in einer
anderen anatomischen Lokalisation (als vorher erwéhnt) liegt, kann in der Regel eine MR-Un-
tersuchung durchgefithrt werden, wobei wir den Patienten intensiv iitberwachen und ihn nach
besonderen Sensationen, insbesondere wihrend des Hineinfahrens in den Magneten befragen.
Zahnprothesen enthalten oft ferromagnetisches Material. Hier empfehlen wir den Patienten vor
der Untersuchung, die entsprechenden Zahnprothesen zu entfernen; dies weniger aus Angst
einer Dislokation als vielmehr wegen der durch diese Prothesen induzierten Artefakte.
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17.2.3 Korperschmuck und Tatowierungen

Die MR-Kompatibilitit von Kérperschmuck (,,piercing®) hiangt von der Materialbeschaffenheit
ab. Piercings konnen aus metallischem oder nichtmetallischem Material gearbeitet sein. Falls
das Piercing aus Metall besteht, kann das Metall ferromagnetisch und nichtferromagnetisch
sein. Wir empfehlen deshalb, das Piercing vor der MR-Untersuchung zu entfernen. Falls dies
nicht méglich ist, empfiehlt sich ein individuelles Vorgehen mit einer Beurteilung des Verhalt-
nisses zwischen medizinischem Nutzen und dem Risiko einer MR-induzierten Nebenwirkung
(in diesem Fall: Risiko einer Verbrennung oder Dislokation bei entsprechender Materialbe-
schaffenheit).

Grof3flachige Tatowierungen der Haut konnen ein Problem darstellen, indem diese in selte-
nen Fillen zu Verbrennungen fithren. Deshalb empfehlen wir, Patienten mit Hauttidtowierungen
wihrend der MR-Bildgebung besonders aufmerksam zu {iberwachen und den Patienten vor der
Untersuchung zu instruieren, dass er sich bei Hitzegefiihl oder dem Auftreten von Schmerzen
im Bereich der Tatowierung unverziiglich melden soll.

17.2.4 Implantate, Prothesen und andere medizinische Fremdkorper

Die meisten heute verwendeten biomedizinischen Implantate konnen bei der MR-Bildgebung
bis zu einer Feldstarke von 3,0 T als sicher angesehen werden. Zwar enthalten die meisten Im-
plantate Metallkomponenten, welche zu Bildartefakten fithren, jedoch sind die heute gebrauch-
lichen Metalle nichtferromagnetisch, weshalb man nicht mit einer Dislokation rechnen muss.
Insbesondere stellt die Hauptzahl der heute verwendeten orthopadischen Implantate (inklusive
Totalendoprothesen der Hiifte) keine Kontraindikation zur MR-Untersuchung dar. Auch die
meisten in der Neurochirurgie verwendeten zerebralen Gefif3klips zur Behandlung von Hirn-
basisaneurysmen sowie andere chirurgisch verwendete Gefid8klips oder Hautklammern sind
MR-tauglich. Ebenfalls sind die meisten heutzutage implantierten Herzklappen und Gefiflen-
doprothesen (inklusive endovaskuldren Prothesen fiir Koronararterien) MR-kompatibel. Im
Einzelfall ist es aber ratsam, die MR-Kompatibilitit anhand von gut verfiigbaren Datenbanken,
die die MR-Kompatibilitit praktisch jedes verfiigbaren bzw. weltweit verwendeten kommerzi-
ellen Implantates auflisten, zu priifen.

Bis vor wenigen Jahren galten Herzschrittmacher (,,cardiac pacemaker®) und ICD (,,im-
plantable cardioverter defibrillator®) als Kontraindikation fiir die MR-Bildgebung. Heute gibt
es diverse Systeme, bei denen, insofern sie dem Patienten implantiert wurden, unter definierten
Bedingungen dennoch eine MRT gemacht werden kann. Da es, wie erwéihnt Einschrankungen
fiir die MR-Bildgebung bei Tragern von solchen Systemen gibt, werden diese Systeme als MR-
konditionale Schrittmachersysteme oder ICD bezeichnet (MR-conditional cardiac pacemakers,
MR-conditional ICD). Die Einschrankungen beziehen sich vor allem auf die zur Bildgebung
erlaubte Feldstirke (im Moment gibt es nur Systeme, welche fiir die MR-Bildgebung bei 1,5 T
zugelassen sind) sowie auf die pro MR-Sequenz maximal zuldssige Menge der absorbierten
Energie.

Es ist zu beachten, dass ein Schrittmacher- oder Defibrillationssystem nur dann als MR-
konditional gilt, wenn sowohl der Generator als auch die Elektroden MR-kompatibel sind.
Daneben ist es wichtig zu wissen, dass es bei den auf dem Markt erhaltlichen MR-konditionalen
Schrittmacher- und Defibrillationssystemen Unterschiede in der Hinsicht gibt, als dass gewisse
Modelle fiir eine MR-Bildgebung unabhingig von der untersuchten Korperregion zugelassen
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sind (Ganzkérperanwendung), wihrend andere Modelle fiir die MR-Bildgebung aller Korperre-
gionen mit Ausnahme der Bildgebung des Thorax zugelassen sind (Ausschlusszone, ,,exclusion
zone®).

Die Verfiigbarkeit von MR-konditionalen Herzschrittmacher- und Defibrillationssystemen
sowie seit kurzem auch MR-konditionalen Ereignisrekordern stellt besondere Herausforderun-
gen an den Betrieb eines MR-Zentrums, damit sicher verifiziert werden kann, dass die betroffe-
nen Patientinnen und Patienten zweifelsfrei Trager von MR-konditionaler Systeme sind. Zudem
ist eine enge Kollaboration mit einem Kardiologen nétig, da diese Systeme in der Regel vor und
nach der Untersuchung um- respektive reprogrammiert werden miissen.

Kontraindiziert sind zum Zeitpunkt der Drucklegung dieses Buches unverindert Neurosti-
mulatoren, bei denen Elektroden in Hirnparenchym oder Riickenmark implantiert sind. Hin-
geben ist bei sakralen Nervenstimulatoren unter definierten Bedingungen eine MR-Bildgebung
moglich. Die MR-Kompatibilitdt von Cochleaimplantaten ist produktspezifisch und muss im
Einzelfall abgeklart werden.

17.2.5 MR-Kontrastmittel

Relevante Aspekte der Sicherheit im Gebrauch von MR-Kontrastmitteln sind in » Abschn. 14.4.3
beschrieben.

17.2.6 Schwangerschaft

Die MR-Bildgebung bei einer schwangeren Patientin zur Diagnose von miitterlichen und
fetalen Pathologien ist heute etabliert. Im Moment gibt es keine sichere wissenschaftliche
Evidenz, dass die MR-Bildgebung in irgendeinem Stadium der fetalen Entwicklung auf den
miitterlichen oder kindlichen Organismus schidigende Wirkung hatte. Trotzdem muss in
jedem Einzelfall und unabhéingig vom Trimester eine sorgfiltige Abwagung zwischen me-
dizinischen Nutzen und Risiko stattfinden. Insbesondere ist eine umfassende Aufklirung
der Patientin bzw. derer Angehorigen wichtig und es empfiehlt sich, eine schriftliche Einver-
standniserkldrung einzuholen. Die intravenose Gabe von MR-Kontrastmitteln sollte in der
Schwangerschaft sehr restriktiv indiziert werden. Auch hier ist eine genaue Aufklarung der
Patientin iber mogliche Risiken obligat und es sollte auch eine schriftliche Einverstdndnis-
erklarung vorliegen.

Ein besonderer Aspekt ist die Arbeitsfahigkeit einer Schwangeren, welche beruflich im
Umfeld eines MR-Tomographen titig ist. Auch hier besagt die Datenlage, dass es aktuell keine
wissenschaftlichen Hinweise dafiir gibt, dass das Arbeiten im MR das Risiko fiir eine miitterliche
oder kindliche Pathologie erhoht bzw. eine Pathologie aufgrund eines schidlichen biologischen
Effekts induziert. Die Empfehlungen fiir die tagliche praktische Arbeit sind jedoch eher kon-
servativ. Es wird empfohlen, unabhingig vom Zeitpunkt der Schwangerschaft, sich nicht in
unmittelbarer Ndhe des Magneten bzw. in unmittelbarer Nahe des statischen Feldes aufzuhalten.
Praktisch bedeutet dies, dass eine schwangere Person in einem MR-Zentrum arbeiten kann,
jedoch die Arbeiten in unmittelbarer Nidhe des Magneten (d. h. innerhalb der 200-mT-Linie,
welche iiblicherweise optisch sichtbar als Linie am Boden des Scannerraums markiert wurde)
auf ein Minimum begrenzen sollte (als Faustregel gilt: die 200-mT-Linie bei einem 1,5-T-MR-
Gerit verlduft in einem Abstand von etwa 1 m vom Magneten).
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17.2.7 Klaustrophobie

In der klinischen Routine muss mit ausgewdhlten Patientinnen und Patienten gerechnet werden,
die wegen Klaustrophobie nicht untersucht werden kénnen. Weit mehr Menschen verspiiren
allerdings Angst oder ein ungutes, mulmiges Gefiihl, wenn sie mit einem MR-Tomographen
konfrontiert werden. Ob eine Person die Untersuchung toleriert oder nicht, hangt allerdings
stark von der Betreuung, der Information und dem daraus resultierenden Vertrauen in das
Personal ab. Diesen Aspekten kommt daher bei der Vorbereitung grofle Bedeutung zu. Oft
kann auch durch medikamentése Sedation, im Scanner montierte Spiegel oder Prismenbrillen,
welche dem Patienten erlauben, die Umgebung auflerhalb des Scanners einzusehen, die Tole-
ranz gegenilber einer MR-Untersuchung verbessert werden. Heute bieten zusitzlich ,,offene®
Magneten, welche im Gegensatz zu konventionellen geschlossenen Systemen einen vertikalen
oder zweiten horizontalen Zugang haben, eine weitere Alternative fiir Patienten mit ausgeprag-
ter Klaustrophobie.
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Active shielding Technik der Abschirmung eines Ma-
gneten. MR-Magnete mit,active shielding” haben eine
doppelte Magnetspule, von denen die innere Spule das
Feld erzeugt, wahrend die duBere die Ruckfihrung der
Magnetfeldlinien Gibernimmt.

3D-Akquisition Die 3D-Akquisition ist eine Tech-
nik, bei der ein vollstandiges Volumen statt einzelne
Schichten aufgenommen wird. Dazu werden » Phasen-
gradienten in zwei Richtungen (Phasen- und Schicht-
wahlrichtung) verwendet. Vorteile: Gutes » SNR, sehr
diinne Schichten maéglich, ideal fir sekundére Rekon-
struktionen und » 3D-MR-Angiographie.

Aliasing » Phase-Wrapping

ARC (engl.) autocalibrating reconstruction for carte-
sian imaging; Herstellerspezifisches Akronym fir eine
Art der parallelen Bildgebung.

Atemkompensation Algorithmus, der die Bildakqui-
sition mit der Atmung synchronisiert und so durch
Atembewegungen verursachte Artefakte reduziert.
» Exorcist

Atemtriggerung Erfassung der Daten innerhalb ei-
nes definierten Atemzyklus’ (wéhrend Inspiration oder
Exspiration). Zur Messung wird meist ein Atemgurtel
verwendet.

BO Bezeichnung fiir das stationdre duf3ere Magnetfeld
eines MR-Tomographen. Gebrauchlich sind Magnet-
feldstarken von 0,064-3,0 T (Forschung <8T).

Bandbreite Spektrum der » Spinechofrequenzen,
welches ein MR-System bei der » Frequenzkodierung
erfasst.

Beschleunigungsfaktor Bezeichnet bei » paralleler
Bildgebung den Faktor, um den der Abstand der Pha-
senkodierschritte (» Phasenkodierung) erhéht wird.
Der Wert kann beliebige ganzzahlige oder gebrochene
Werte zwischen 1,0 (keine Beschleunigung) und hochs-
tens etwa 3,0-4,0 annehmen.

Bildaufnahmezeit Wird bestimmt durch Anzahl der
Kodierungsschritte in Phasenrichtung (» Phasenko-
dierung), Anzahl der Messungen, » Repetitionszeit
und Lange des Echozugs (» ETL).

Blade-Technik » Propellertechnik

Blips Name fur die Phasenkodierungsspitzen der
Echoplanarsequenz (» EPI).

Blood-Pool-Kontrastmittel » Intravaskulare Kontrast-
mittel

Blooming Signalausfélle, welche an der Grenze zwi-
schen Kalzium und Gewebe in Kombination mit » Gra-
dientenechosequenzen auftreten. Das Blooming ist im
Prinzip ein T2*-Effekt.

Body coil Die im Gerét integrierte HF-Spule, welche
auch Korperspule genannt wird.

BOLD-Kontrast (engl.) blood oxygenation level de-
pendent; Anderung der lokalen Durchblutung als Indi-
kator fiir den momentanen Aktivierungszustand einer
Hirnregion. Das Blut ist intrinsisches Kontrastmittel: es
wird die mit der Durchblutungsanderung verbundene
lokale erhéhte Sauerstoffkonzentration gemessen.

Bound pool » Gebundene Spins

Cardiac gating (engl.) gate = Tor; Bezeichnung fir
die EKG-gesteuerte Aufnahme eines MR-Bildes. Hier-
bei wird jede Anregung durch die R-Zacke ausgeldst,
wodurch jede Messung an der identischen Stelle des
Herzzyklus erfolgt. Damit werden durch die Herzaktion
verursachte Bewegungsartefakte eliminiert.

CARE-Bolus (engl.) combined applications to reduce
exposure; » MR-Angiographie: nach Ankunft des Kon-
trastmittels in der zu untersuchenden Region wird
moglichst schnell das Zentrum des Fourier-Raums
(» Fourier-Transformation) gemessen, wodurch ein
optimaler Kontrast der arteriellen GefaBe erreicht wird.

Chemical shift » Chemische Verschiebung

Chemical-Shift-Artefakt Ortliche Verschiebung des
Fett- und Wassersignals bzw. des Silikon- und Was-
sersignals in Frequenzrichtung an Orten, wo diese
nebeneinander liegen. Man versteht unter Chemical-
Shift-Artefakt auch den Signalausfall bei Opposed-
Phase-Bedingungen.

Chemische Verschiebung Die Protonen besitzen je
nach ihrer chemischen Umgebung eine andere, ge-
genliber Protonen in Wasser leicht verschobene » Re-
sonanzfrequenz. Diese Abhadngigkeit der Resonanzfre-
quenz von Protonen von der molekularen Umgebung
wird als chemische Verschiebung bezeichnet. Wenn
die transversale Magnetisierung von Protonen von Fett
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und von Wasser, welche im selben » Voxel liegen, sich
addieren so spricht man von In-Phase-Bedingungen,
wenn die beiden Magnetisierungsvektoren entge-
gengesetzt sind, dann wird dies als ,out phase” oder
,opposed phase” bezeichnet. Der In-Phase- respektive
Out-of-Phase-Effekt kann zur Unterscheidung von fett-
haltigem (Signalabfall bei Out-of-Phase-Bedingungen)
versus nichtfetthaltigem Gewebe (kein Signalabfall bei
Out-of-phase-Bedingungen) verwendet werden.

Centric elliptic Art der Akquisition der Daten im » K-
Raum, wo die Daten nicht ,Linie um Linie”, sondern
spiralférmig vom Zentrum gegen die Peripherie auf-
genommen werden.

CNR (engl.) contrast-to-noise ratio; Verhaltnis von
Kontrast zu Bildrauschen: MaB fuir die Moglichkeit, zwei
benachbarte anatomische Strukturen voneinander zu
unterscheiden.

Criss-Cross-Artefakt Durch Fehler in der Datenrekon-
struktion bedingte Artefakte, die hdufig verschwinden,
wenn das Bild erneut rekonstruiert wird.

Cross talk Entsteht durch ,ungewollte” Erregung von
benachbarten Schichten, bedingt durch das nichtsi-
nusoidale Hochfrequenzprofil; fiihrt deshalb zu einer
Abnahme des » SNR.

Density-weighted » Protonengewichtung

Diamagnetismus Aufgrund der Orbitalbewegung der
Elektronen gegenlaufig zum Uhrzeigersinn kommt es
bei den meisten Substanzen ohne oder mit wenigen
Spins beim Platzieren in einem duBeren Magnetfeld zu
einer schwach induzierten Magnetisierung in Gegen-
richtung (-2).

Dielektrische Effekte Artefakt, welcher bei der Hoch-
feldbildgebung auftritt (Magnetfeldstarken =3,0T).
Dielektrische Effekte treten dann auf, wenn die Wellen-
lange des HF-Pulses die Dimensionen des abzubilden-
den Objekts erreicht. Sie &uBern sich als inhomogene
Signalverteilung, respektive Modulationen der Bildhel-
ligkeit innerhalb des MR-Bildes.

Dixon-Technik Technik, welche auf der » chemischen
Verschiebung von Wasser und Fett beruht und als Re-
sultat ein Wasser- und ein Fettbild rekonstruiert.

Echoplanarsequenz » EPI
Echozeit Zeitspanne zwischen der Anregung der Spins

und der Messung des MR-Signals. Die Echozeit beein-
flusst maBgeblich den T2-Kontrast.
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Echozeit, effektive Beschreibt bei » Fast-Spinechose-
quenzen diejenige » Echozeit, welche vor allem den
T2-Kontrast bestimmt.

Echozugldnge » ETL

Eddy current Elektrische Strome, welche durch schnel-
les Ein- und Abschalten der Gradienten induziert wer-
den. Sie duBern sich in einem Signalabfall am Bildrand.

EKG-Steuerung » Cardiac gating
EKG-Triggerung » Cardiac gating

EPI (engl.) echo planar imaging; Echoplanarsequenz:
beschleunigte Variante der » Gradientenechosequenz,
bei der mit einem sehr schnellen » Frequenzgradien-
ten eine Kette (Zuge) von Gradientenechos (<128)
erzeugt wird. Damit l&sst sich ein Bild in weniger als
100 ms aufnehmen.

Ernstangle Von Richard Ernst (Nobelpreisgewinner im
Fach Chemie im Jahr 1991) beschriebener » Pulswin-
kel, welcher bei definierter » Repetitionszeit und T1
das beste Signal ergibt.

ETL (engl.) echo train length; Anzahl der gemessenen
Echos pro » Repetitionszeit bei » Fast-Spinechose-
quenzen.

Exorcist Herstellerspezifischer Kompensationsalgo-
rithmus, der das durch Atembewegungen verursachte
» Ghosting reduziert. Weil er ,Geister” austreiben soll,
wird er als Exorcist bezeichnet.

Extrazelluldre Kontrastmittel Niedermolekulare
wasserlosliche Verbindungen, die sich nach ihrer i.v.-
Applikation vaskuldr und im interstitiellen Raum des
Korpers verteilen. Die meisten der heute klinisch ein-
gesetzten Kontrastmittel fallen in diese Gruppe der
Gadolinium(lll)-Komplexe.

Fast-Recovery-Fast-Spinechosequenz Modifikation
der » Fast-Spinechosequenz. Besonders geeignet zur
Akquisition von stark T2-gewichteten Bildern.

Fast-Spinechosequenz Eine beschleunigte Variante
der » Spinechosequenz. Je nach Hersteller auch Turbo-
Spinechosequenz oder » RARE genannt. Mit einer Serie
von 180°-Impulsen werden bis zu 16 Echos erzeugt; die
Bildaufnahmezeit wird entsprechend stark reduziert.
Die Fast-Spinechosequenz besitzt die Bildqualitdt von
Spinechosequenzen und anndhernd die Geschwindig-
keit einer » Gradientenechosequenz.

Fettsaturation » Fettsuppression
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Fettsuppression Technik, um fetthaltige Gewebe im
Bild zu unterdriicken. Dazu wird ein um 220 Hz (bei
1,5T) verschobener Hochfrequenzimpuls appliziert,
der die im Fett enthaltenen Spins selektiv sattigt (fre-
quenzselektive Fettsaturation). Alternativ kann zur
Fettsuppression auch der Effekt der » chemischen
Verschiebung oder eine » STIR-Sequenz verwendet
werden.

Ferromagnetismus Ferromagnetische Objekte beste-
hen ebenfalls aus Atomverbdanden mit magnetischen
Momenten, die Uber viele Atome hinweg gekoppelt
sind (Festzustand). Solche Atome kénnen auch ohne
duBeres Magnetfeld ein permanentes makroskopisches
magnetisches Moment (Permanentmagnet) aufweisen
und reprasentieren deshalb selbst einen Magneten.
Das bekannteste Beispiel ist Eisen (Fe).

FFE (engl.) fast field echo; » Gradientenechosequenz
FID » Free induction decay
Field of view » FOV

FIESTA (engl.) fast imaging employing steady state
acquisition; » SSFP-Sequenz

Flip angle » Pulswinkel

FLAIR-Sequenz (engl.) fluid attenuated inversion re-
covery; Variante einer » Inversion-Recovery-Sequenz,
welche auf einer » Fast-Spinechosequenz mit einer
sehr langen » Inversionszeit basiert. Die Sequenz,
welche vor allem in der neuroradiologischen Diagnos-
tik verwendet wird, fiihrt zu einer vollstandigen Unter-
drickung des Flussigkeitssignals zerebrospinal und ist
geeignet Lasionen mit geringem Kontrastverhalten im
Hirnparenchym darzustellen.

Flow related enhancement » Inflow-Effekt

Fourier-Transformation Mathematisches Verfahren,
um ein Signal in die einzelnen Frequenzen des Fre-
quenzspektrums aufzulésen, aus dem es besteht. Beim
MRI wird eine zwei- oder dreidimensionale Fourier-
Transformation (2D-FT, 3D-FT) zur Bildrekonstruktion
verwendet.

FOV (engl.) field of view; Groe des gewahlten Bild-
ausschnitts. Das FOV ist normalerweise quadratisch,
aufBler wenn eine rechteckige Akquisition gewahlt wird
(» Rectangular FOV). Je kleiner das FOV, desto besser
die raumliche Auflésung, aber je geringer das » SNR.

Free induction decay Das mit T2* abklingende MR-
Signal.

Fractional-Echo-Technik Technik der beschleunigten
Bildaufnahme. Es wird nur die Halfte (oder etwas mehr)
der K-Linien in Frequenzrichtung gefullt. Oft auch als
partielle Echotechnik bezeichnet. » Partielle K-Raum-
Akquisition.

Freie Spins Die frei beweglichen Spins eines Gewebes
kommen oft mit der Umgebung in Kontakt (kurzesT1),
hingegen seltener untereinander (langes T2). Im MR-
Bild sind nur die freien Spins sichtbar. » Gebundene
Spins, » MTC.

Frequency encoding » Frequenzkodierung

Frequenzkodierung Bestandteil der » Ortskodierung.
Hierbei wird wéhrend der Messung des MR-Signals ein
Gradient eingeschaltet, sodass statt einer einzigen Re-
sonanzfrequenz ein ganzes Frequenzspektrum emp-
fangen wird (» Fourier-Transformation). Aufgrund der
Frequenz kann die ortliche Herkunft der einzelnen
Signalanteile bestimmt werden.

Frequenzgradient Gradient, der wahrend der Mes-
sung des MR-Signals aktiv ist (daher alternativ: Rea-
dout-Gradient) und fiir die » Frequenzkodierung des
Signals sorgt.

FSE » Fast-Spinechosequenz

Funktionelle MRI Urspriinglich aus der Neuroradio-
logie kommender Begriff. Man versteht darunter alle
Techniken, welche eine kortikale Reaktion auf externe
Reize mit einer hohen rdaumlichen und zeitlichen Auf-
16sung nichtinvasiv messen kénnen (Messung des
zerebralen Blutflusses und der Blutvolumendnderung,
» BOLD-Kontrast). In einem erweiterten Verstandnis
subsumiert man heute unter fMRI alle MR-Techniken,
welche sich nicht nur auf die Darstellung von Form und
Struktur beschranken, sondern Informationen tber die
Zusammensetzung von Geweben ermdglichen, Stoff-
wechselvorgénge darstellen oder vaskuldre Verhalt-
nisse parametrisieren.

Gadoliniumkomplex » Komplex

Gebundene Spins Nicht frei bewegliche Spins eines
Gewebes. Es handelt sich um Wasserprotonen, die
durch Hydratation an Makromolekiile gebunden sind
(makromolekulare Protonen). Deren geringere Beweg-
lichkeit fuhrt zu einem eingeschrénkten Energieaus-
tausch mit der Umgebung (langes T1), die feste Nach-
barschaft weiterer Spins zu einer intensiven Interaktion
der Spins untereinander (extrem kurzes T2: <0,1 ms),
weshalb die gebundenen Spins im MR-Bild nie sichtbar
werden. » Freie Spins, » MTC
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Ghosting (engl.) ghost = Geist; Bezeichnung fiir das
bandfémige Rauschen im Bereich von Herz und Me-
diastinum oder fur die repetitive Darstellung einer
anatomischen Struktur (z. B. Aorta) in Phasenrichtung
(» Phasenkodierung). Ghosting wird meist durch eine
anatomische Struktur mit pulsatilem Fluss, seltener
durch eine Herz- oder Atembewegung verursacht.

Gibbs-Artefakt » Trunkationsartefakt

Gradient Bezeichnung fir ein Gefille, das eine be-
stimmte GroBe entlang einer Dimension aufweist. Im
Kontext MRI wird darunter eine kontinuierliche Verén-
derung der Magnetfeldstarke entlang der X-, Y- oder
Z-Richtung verstanden. Solche Gradienten werden fur
die » Schichtwahl und fiir die » Ortskodierung bené-
tigt und von eigenen, im Gerat eingebauten Spulen er-
zeugt. In der Praxis werden auch die Gradientenspulen
vereinfachend als ,Gradienten” bezeichnet.

Gradientenechosequenz Eine Gradientenecho-Se-
quenz besitzt im Gegensatz zur » Spinechosequenz
keinen 180°-Impuls. Inhomogenitdten von Magnetfeld
und Gradienten werden deshalb nicht ausgeglichen,
und das MR-Signal zerféllt effektiv mit T2* anstatt mit
T2; Vorteil: Hohe Geschwindigkeit.

GRAPPA (engl.) generalized autocalibrating partialy
parallel acquisition; MR-Sequenz inklusive Autokalib-
rierung und modifiziertem Bildrekonstruktionsalgo-
rithmus flr die parallele Bildgebung.

GRASE (engl.) gradient and spin echo; Pulssequenz,
die die Techniken von » Fast-Spinechosequenz und
Echoplanarsequenz (» EPI) kombiniert: Es werden
mehrere Spinechos erzeugt, und jedes wird mit meh-
reren » Gradientenechosequenzen gemessen; Vorteil:
Schnelle Bildakquisition, kontrastreiche Darstellung
(@hnlich wie » Spinechosequenzen). Nachteil: Hohe
Technologieanforderungen, klinischer Stellenwert
noch unklar.

GRE » Gradientenechosequenz

Herring bone » Criss-Cross-Artefakt
Hyperpolarisierte Gase Mittels Laser kdnnen Kern-
spins von Edelgasen (z. B. Helium-3, Xenon-129) pola-
risiert werden und kénnen so als MR-Kontrastmittel fir
spezielle Indikationen verwendet werden.

IDEAL (engl.) iterative decomposition of water and fat
with echo asymmetry and least-squares estimation;

modifizierte » Dixon-Technik zur » Fettsuppression.

Inflow-Angiographie » TOF-MR-Angiographie
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Inflow-Effekt Bezeichnet die Beobachtung, dass bei
schnellen » Gradientenechosequenzen in die Schicht
einflieBendes Blut hell erscheint, das umgebende sta-
tiondre Gewebe hingegen durch » Sattigung dunkel.

In phase » Chemische Verschiebung
Interslice space/gap » Zwischenschichtabstand
Intermedidrgewichtung » Protonengewichtung

Intravaskuldre Kontrastmittel Intravaskuldre oder
Blood-Pool-Kontrastmittel sind hohermolekulare Ver-
bindungen oder auch partikulare Strukturen, die nicht
oder nur sehr langsam durch die Kapillarwéande diffun-
dieren kénnen (Molekdle sind gréBer als die Kapillar-
fenster) und deshalb eine langere Verweilzeit in den
Blutgefalen haben.

Inversion-Recovery-Sequenz Mit einem 180°-Impuls
beginnende Pulssequenz. Nach der » Inversionszeit
wird ein weiterer Impuls (z. B. 90°) appliziert, um das
Maf der sich bereits erholt habenden Magnetisierung
sichtbar zu machen. In der klinischen Praxis werden vor
allem zwei IR-Sequenzen benutzt: » STIR- und » FLAIR-
Sequenz.

Inversionszeit Zeit zwischen dem Einstrahlen des
180°-Impulses und dem 90°-Impuls bei der » Inversion-
Recovery-Sequenz. Die Inversionszeit kann so gewdhlt
werden, dass die Magnetisierung eines Gewebes bei
seiner Anregung gleich Null ist und somit das Signal
des entsprechenden Gewebes verschwindet (z. B. Fett;
» Fettsuppression).

IR » Inversion-Recovery-Sequenz

Isocenter Derjenige Punkt im Magneten, wo keine
der drei Gradientenspulen ein magnetisches Zusatz-
feld erzeugt.

K-Raum Der mathematische Datenraum, in dem die
gemessenen Daten vorliegen, bevor mit der zwei-
dimensionalen (2D-FT) oder dreidimensionale (3D)
» Fourier-Transformation daraus das Bild berechnet
wird. Die zentralen Linien des K-Raums bestimmen am
starksten den Bildkontrast, die duersten Linien haupt-
sachlich die raumliche Auflosung.

Kinematische MRI MRI, bei der eine anatomische
Struktur nicht nur in Ruhe, sondern auch in funktio-
nellen Positionen untersucht wird (z. B. Gelenke in Ab-
duktion, Adduktion oder Elevation).

Komplex Unter einem Komplex versteht man ein
zusammengesetztes Teilchen (lon oder Molekaiil), das



168 Glossar

durch die Vereinigung von einfachen, selbstandig und
unabhéngig voneinander existenzfahigen Molekiilen
oder lonen entstanden ist. Der Zusammenhalt erfolgt
durch koordinative Bindungen zwischen dem Zentral-
teil und dem Liganden; beispielsweise Gadolinium-
komplexe

Korperspule » Body coil
Lanthanoide » Seltene Erden

Larmorfrequenz Prazessionsfrequenz der Spins im
Magnetfeld. Sie ist proportional zur Magnetfeldstarke.

Longitudinale Relaxation » T1-Relaxation

Matrix Zweidimensionales Raster, welches aus Reihen
und Spalten besteht. Jedes Quadrat des Rasters ist ein
Pixel (Bildelement). Die Matrix bestimmt die Anzahl der
Bildpunkte.

Magnetisierungstransfer Austausch der Sattigung
der Magnetisierung zwischen ,gebundenen” makro-
molekularen Protonen und freien Protonen. Der Effekt
fuihrt zu einem Abfall der Signalintensitat von freiem
Wasser.

Mehrkanalspulentechnologie Die Mehrkanalspu-
lentechnolgie ist eng mit der » Phased-Array-Spule
verknUpft. Bei der Mehrkanalspulentechnologie wird
das Signal jedes einzelnen Spulenelements der Phased-
Array-Spule an einen zum Spulenelement gehérenden
Empfanger (Empfangskanal) gesendet. Das Gesamtbild
wird aus dem Signal der einzelnen Empfangskanéle re-
konstruiert.

Multitransmit-Technologie Bei der Multitransmit-
Technologie (auch als MultiDrive RF-Transmit bezeich-
net) wird das HF-Signal nicht nur von einer Quelle son-
dern von mehreren Quellen gesendet. Die RF-Impulse
kénnen dabei von den verschiedenen Quellen gleich-
zeitig oder unabhangig gesendet werden. Der Vorteil
des HF-Impulssenders aus verschiedenen Quellen ist,
dass in gewissen Korperpartien (z. B. Abdomen und
Becken) eine Uberhéhung oder Unterdriickung des Si-
gnals verhindert wird, was zur Homogenisierung des
Gewebekontrasts fiihrt und die Bildung von Schatten,
bedingt durch Signalausfalle, im MR-Bild verhindert.

MIP Maximume-Intensitdts-Projektion; Rekonstrukti-
onsmethode, bei der die starken Signale herausgefil-
tert und in eine Ebene projiziert werden.

3D-MR-Angiographie » MR-Angiographie-Technik
auf Basis einer » 3D-Akquisition. Ein ganzes Volumen
wird oft in einem einzigen Atemstillstand aufgenom-

men. Die 3D-MRA ist heute die Standardtechnik fur die
Darstellung von GefaB3en.

MR-Angiographie Verwendet Sequenzen, die einen
besonders guten Gefa3-Gewebe-Kontrast aufweisen,
um Angiogramme herzustellen. » Phasenkontrast,
» TOF-MR-Angiographie, » 3D-MR-Angiographie

MR-Arthrographie Technik zur Darstellung von Gelen-
ken. Vor der eigentlichen MR-Untersuchung wird, meist
unter Durchleuchtung, eine verdiinnte Gadolinium-
Chelat-Losung intraartikular appliziert. Durch Fullung
des Gelenkbinnenraumes mit Kontrastmittel wird der
Gelenksbinnenraum distendiert, was eine verbesserte
Abgrenzung der intraartikuldren Strukturen ergibt, was
in einer erhdhten Treffsicherheit fiir gewisse Gelenk-
spathologien resultiert.

Navigator Technik zur Suppression respiratorisch be-
dingter Bewegungsartefakte. Mittels Navigatortechnik
ist es moglich, Bilddatensatze z. B. des Herzens in freier
Atmung anzufertigen.

Negative Kontrastmittel Die einen Signalverlust ver-
ursachen und deshalb im MR-Bild dunkel erscheinen.
Solche Kontrastmittel enthalten in der Regel paramag-
netische (» Paramagnetismus) oder superparamagne-
tische Substanzen (» Superparamagnetismus).

Nephrogene systemische Fibrose » NSF

NEX (engl.) number of excitations; Anzahl der Signal-
messungen einer bestimmten Schicht pro » Phasen-
kodierung. Eine Erhdhung der NEX verbessert in der
Regel das » SNR.

NSA (engl.) number of signal averages; » NEX

NSF Nephrogene systemische Fibrose (friiher auch
NFD: nephrogene fibrosierende Dermopathie). Seltene,
seit 1997-2010 bei Niereninsuffizienten und Dialyse-
patienten auftretende systemische Bindegewebser-
krankung, welche zu Bewegungseinschrankung und
Kontraktionsverlust der Gelenke mit fortschreitender
Behinderung fiihrt. Die Differenzialdiagnose muss kli-
nisch und histologisch gestellt werden (CD34+ Dendro-
zyten, CD68+ Monozyten, Mucin, Fibrozyten). Die Gabe
von gadoliniumhaltigen MR-Kontrastmitteln mit der
Freisetzung von Gadoliniumionen wird angesichts der
langen Zirkulationszeiten und deutlich verringerten
renalen Elimination in Verbindung mit der Entstehung
von NSF gebracht.

Ortskodierung Alle MaBnahmen, die notwendig sind,
um herauszufinden, welcher Teil einer untersuchten
Schicht welchen Teil des MR-Signals erzeugt hat. Die
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Ortskodierung besteht aus » Phasenkodierung und
» Frequenzkodierung.

Outflow-Effekt Verlust des Signals von flieBendem
Blut in » Spinechosequenzen wegen der relativ lan-
gen » Echozeit, des WedflieBens des Blutes aus der
Schicht und der irreversiblen Dephasierung durch die
verschiedenen Gradienten.

Opposed phase » Chemische Verschiebung
Out phase » Chemische Verschiebung

Parallele Bildgebung Parallele Signaldetektion mit
mehreren, nebeneinander platzierten Oberflachen-
spulen.

Paramagnetische Substanzen Atome oder Mole-
kile, die durch ungepaarte Elektronenorbitale in den
duBeren Elektronenschalen oder auch ungepaarte
Nukleonen im Atomkern ein magnetisches Moment
(dank einzelner Spins) besitzen. Wird eine derartige
Substanz in ein Magnetfeld gebracht, so richten sich
die magnetischen Momente im Feld zur Mehrheit in
(+Z)-Richtung aus, und es resultiert eine makroskopi-
sche positive Magnetisierung (so wie bei den Protonen
selbst auch). Dies verstarkt also gleichzeitig das dul3ere
Feld. Ohne duBeres Magnetfeld sind die magnetischen
Momente hingegen wahllos angeordnet, und das mak-
roskopische magnetische Moment verschwindet. Viele
geloste Metallionen (z. B. auch Eisen im Blut), aber auch
stabile Radikale weisen dank einzeln besetzter Elekt-
ronenorbitale diese paramagnetische Eigenschaft auf,
z.B. Co2+, Co3+, Fe2+, Fe3+, Gd3+, Mn2+, Mn3+ und
Ni3+. Als Kontrastmittel kommen wegen des hohen
magnetischen Moments (s. 0.) vorwiegend Substanzen
mit ungepaarten Elektronen in Frage. Die meisten der
klinisch eingesetzten MR-Kontrastmittel sind parama-
gnetische Metallionenlésungen (Gadolinium-Chelate,
Mangan, Eisen).

Paramagnetismus Eigenschaft von Substanzen, die in
einem duflleren Magnetfeld ein positives magnetisches
Moment besitzen, jedoch nicht die Fahigkeit haben,
selbst Magnete zu sein. Ein typischer Vertreter ist das
Metallion Gd3+, welches in einem Chelatkomplex ge-
bunden als Kontrastmittel gebraucht wird. Bestimmte
paramagnetische Metallionen wie z. B. Gd3+ wirken in
geringer Konzentration T1-verkiirzend und somit als
» positive Kontrastmittel. In gentigend hoher Konzen-
tration verursachen sie jedoch lokale Magnetfeldinho-
mogenitaten und so einen Signalverlust. » Suszeptibi-
litat, » negative Kontrastmittel.

Partial-Fourier-Technik Technik, bei der nur eine
Hélfte des » K-Raums in Phasenrichtung gemessen
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wird, die andere Halfte wird aus einigen wenigen Zei-
len rechnerisch simuliert. Ergibt praktisch eine Halbie-
rung der Aufnahmezeit bei erhaltener Auflésung, aber
geringerem Bildrauschen. » SNR, » Partielle K-Raum-
Akquisition.

Partialvolumeneffekt Tritt auf, wenn mehr als ein Ge-
webe mit jeweils unterschiedlicher Signalintensitat im
selben » Voxel eingeschlossen ist, respektive abgebil-
det wird.

Partielle K-Raum-Akquisition Oberbegriff fir Techni-
ken, die nur einen Teil des » K-Raums aufnehmen und
so die Bildaufnahme beschleunigen: » Rectangular
FOV, » Partial-Fourier-Technik, » Fractional-Echo-
Technik.

Phase Der Winkel, um den ein rotierender Vektor (in
diesem Fall der magnetische Vektor eines prazedie-
renden Spins) einem zweiten Vektor in der XY-Ebene
voraus- oder hinterherlauft.

Phased-Array-Spule Spulenkonfiguration, bei der
mehrere Oberflaichenspulen gleichzeitig eingesetzt
werden, um die Bildqualitat drastisch zu verbessern.
Liefert das Signal einer Oberflachenspule mit dem
» FOV einer Korperspule (» Body coil). Damit konnen
auch von Organen tief im Kdrperinneren, besonders im
Becken, hochaufgeldste Bilder gemacht werden.

Phase contrast » Phasenkontrast
Phase encoding » Phasenkodierung

Phase wrapping (engl.) to wrap: umfalten; Umfalten
von auBerhalb des Bildausschnitts gelegenen Struktu-
ren in das Bild hinein in Richtung des » Phasengradi-
enten.

Phasenkodierung Bestandteil der » Ortskodierung.
Bei der Phasenkodierung wird ein Gradient dazu ver-
wendet, den Spins einer bereits angeregten Schicht
je nach ihrem Ort eine unterschiedliche Phasenver-
schiebung zu geben, durch die sie spéter identifiziert
werden kénnen.

Phasengradient Der Gradient, der vor der Messung
des MR-Signals aktiviert wird, um fur die » Phasenko-
dierung zu sorgen.

Phasenkontrast Technik, die mit einem zusétzlichen
Gradienten eine Geschwindigkeitskodierung von flie-
Benden Spins (z. B. flieBendem Blut) vornimmt. Mit
Phasenkontrasttechnik koénnen einerseits Flussge-
schwindigkeiten quantitativ exakt gemessen werden,
andererseits eignet sie sich auch fur die » MR-Angio-
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graphie. Vorteile: Wahlbare Empfindlichkeit, Quantifi-
zierbarkeit des Flusses. Nachteile: Langsam angesichts
zusatzlicher Gradienten und da fiir jede Richtung, in
der die Sequenz empfindlich sein soll, eine eigene Mes-
sung natig ist; artefaktanfallig bei pulsierendem Fluss.

Pixel Zweidimensionales Bildelement. Pixel bilden die
» Matrix.

Positive Kontrastmittel Kontrastmittel, die einen Sig-
nalanstieg bewirken und deshalb auf MR-Bildern hell
erscheinen. Solche Kontrastmittel verkiirzen in der Re-
gel T1; » Negative Kontrastmittel

Preparation gradient » Phasengradient
Presaturation » Vorsattigung

Propellertechnik In Kombination mit verschiedenen
Sequenzen ermdglicht die Propellertechnik eine Re-
duktion der Bewegungsartefakte. Die Propellersequenz
basiert auf einer alternativen Ortskodierung im » K-
Raum. Anders als bei der kartesianischen Aufnahme
des K-Raums wird bei der Propellersequenz der K-Raum
in rotierender, teilweise auch Gberlappender Form auf-
genommen.

Protonengewichtung MR-Bilder, deren Kontrast
hauptsachlich von der Protonendichte der untersuch-
ten Gewebe abhdngt. Sie sind charakterisiert durch
eine relativ lange » Repetitionszeit (um den T1-Einfluss
gering zu halten) und eine relativ kurze » Echozeit (um
den T2-Einfluss gering zu halten) und haben ein hohes
» SNR. Eine typische Kombination fiir eine » Spinecho-
sequenz ist z. B. TR/TE=2000/20 ms.

Pulswinkel Der Auslenkungswinkel bei der Anregung
des Spinsystems. Er kann durch das Verandern von
Starke und Dauer des Anregungsimpulses beliebig
gewahlt werden. Ein Winkel von genau 90° entspricht
einem Umklappen der gesamten Langsmagnetisie-
rung MZ in die XY-Ebene. Bei der » Spinechosequenz
betragt der Pulswinkel immer 90°, bei der » Gradien-
tenechosequenz ist auch ein anderer Winkel, z. B. 30°,
moglich. Das MaB des Pulswinkels bestimmt die T1-
Gewichtung.

Quench Verlust der Supraleitfahigkeit von supralei-
tenden Magneten mit konsekutivem Verlust des Ma-
gnetfelds.

R1(2) » Relaxivitaten R1=1/T1; oder R2=1/T2; falls die
molare Relaxivitdt gemeint ist, werden die Abkirzun-
gen r1 und r2 verwendet. Einheit: (sxMol/I)~!

RARE (engl.) rapid acquisition with relaxation enhan-
cement; Spinechosequenz mit mehreren 180°-Pulsen,
bei der pro Echo eine Rohdatenzeile akquiriert wird.

Readout (engl.) to read out = auslesen; Bezeichnung
fur den Vorgang der Messung des MR-Signals.

Readout gradient » Frequenzgradient

Rectangular FOV Technik, bei der weniger K-Linien in
Phasenrichtung aufgezeichnet werden. Das Ergebnis
ist ein Bild mit einem rechteckigen » FOV und krze-
rer Bildaufnahmezeit gegentiber einer vollen, quad-
ratischen Akquisition mit leichter Verminderung des
» SNR.

Relaxivitat Beschreibt, wie stark ein Stoff die Relaxati-
onszeit eines Gewebes beeinflusst. Ublicherweise wird
der Begriff Relaxivitat in Zusammenhang mit Kontrast-
mitteln gebraucht, um die Stérke des Kontrastmittels
auf die T1-(R1)- und die T2-(R2)-Zeit zu beschreiben. Sie
ist zudem temperatur- und auch feldstarkeabhdngig.
Die Werte beziehen sich auf 1 mol Substanz (molare
Relaxivitat).

Receive bandwith » Bandweite
Region of interest » ROI

Repetitionszeit Die Zeitspanne, die verstreicht zwi-
schen zwei aufeinanderfolgenden Anregungen dersel-
ben Schicht. Die Wahl der » Repetitionszeit beeinflusst
wesentlich den T1-Kontrast.

Resonanzfrequenz Frequenz, welche der » Larmor-
frequenz des Protons entspricht.

Respiratory Compensation » Atemkompensation
Ringing-Artefakt » Trunkationsartefakt

Rise time Parameter, welcher die Gradientenstdrke
beschreibt. Bei der ,rise time” handelt es sich um die
Zeit, welche bis zum Erreichen der maximalen Gradi-
entenstarke verstreicht.

ROI (engl.) region of interest; Beschreibt eine kleine
Flache eines Gewebes, in der z. B. die Signalintensitat
gemessen wird.

SAR (engl.) specific absorption rate; spezifische Ab-
sorptionsrate: wird definiert als die wahrend der MR-
Untersuchung eingestrahlte Hochfrequenz, welche zu
einer Erwarmung des Gewebes fiihrt. Fiir die SAR gibt
es von Behorden festgesetzte Grenzwerte.
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Sattigung Effekt, der bei sehr kurzer » Repetitionszeit
zu einem Signalabfall fiihrt. Ursache ist eine zu geringe
Erholungszeit fiir die Spins zwischen den Anregungen.
GegenmaBnahme ist die Anwendung eines reduzier-
ten » Pulswinkels. » Gradientenechosequenz

Scantime » Bildaufnahmezeit

Schichtwahlgradient Derjenige Gradient, der aktiviert
wird, um die selektive Anregung einer Schicht zu er-
moglichen.

Seltene Erden Lanthanoide: Gruppe von metallarti-
gen Elementen, die dhnliche Eigenschaften aufweisen
und im Periodensystem zu den Ubergangsmetallen ge-
horen. Die Bezeichnung seltene Erden ist missverstand-
lich und stammt aus der Zeit der Entdeckung dieser
Elemente. Meist wurden die Elemente nur in seltenen
Mineralien gefunden und waren relativ schwer zu iso-
lieren. Gold oder Platin sind immer noch seltener als
einige der seltenen Erden.

SENSE (engl.) sensitivity encoding; Bildbasierte paral-
lele Akquisitionstechnik (» Parallele Bildgebung), die
nach der » Fourier-Transformation durchgefiihrt wird.

Shimming (engl.) to shim = schieben, ausgleichen;
Verbesserung der Magnethomogenitat.

Signal-zu-Rausch-Verhéltnis » SNR

Slew rate Parameter, welcher die Gradientenstarke be-
schreibt, definiert als maximale Gradientenamplitude
(» Rise time).

Slice select gradient » Schichtwahlgradient

Spektroskopie Methode zur Gewinnung nichtinvasi-
ver Informationen Uber die chemische Zusammenset-
zung und somit liber den Metabolismus, gemittelt Gber
Gewebebereiche, die etwa =1 cm3 groB sind.

SNR (engl.) signal to noise ratio; Verhdltnis von MR-
Signal zu Bildrauschen

Spin Grundeigenschaft aller Elementarteilchen (Proto-
nen, Neutronen und Elektronen). Der Spin ist eigentlich
ein Drall, d. h. eine Rotation um sich selbst. Alle Atom-
kerne, die einen resultierenden Spin besitzen, sind
prinzipiell fur die MR-Bildgebung geeignet (z. B. auch
Phosphor oder Fluor). Im klinischen MRI werden aus-
schlieBlich Wasserstoffkerne, also Protonen, benutzt.

Spinechosequenz Die in der klinischen Routine am
haufigsten verwendete MR-Sequenz. Spinecho besitzt
einen Pulswinkel von genau 90°, gefolgt von einem
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180°-Impuls zur Rephasierung der T2*-Effekte. Der
Vorteil dieser Sequenz ist ihre Unempfindlichkeit ge-
genuber Feld- und Gradienteninhomogenitaten, ihr
Nachteil ist die lange Akquisitionszeit.

Spin-Gitter-Relaxation » T1-Relaxation
Spin-Spin-Relaxation » T2-Relaxation

SPIO (engl.) superparamagnetic particles of iron oxide;
Eisenoxidnanopartikel, welche als superparamagneti-
sche Kontrastmittel vor allem in der Leberbildgebung
als RES-spezifische Kontrastmittel eingesetzt werden
(Durchmesser groBer als » USPIO)

SPIR (engl.) spectral presaturation with inversion re-
covery; Exakt auf den Fettpeak abgestimmer 180°-Vor-
puls, mit welchem die Fettsaturation (» Fettsuppres-
sion) einer Sequenz erreicht werden kann.

Spoiling (engl.) to spoil = plundern; Spoiling wird
meist in Zusammenhang mit Gradientenechosequen-
zen gebraucht. Bei einer spoiled » Gradientenechose-
quenz wird die Quermagnetisierung absichtlich durch
ein spezielles Gradientenfeld zerstort, damit nur die
Langsmagnetisierung genutzt werden kann. Mittels
spoiled Gradientenechosequenzen kann ein T1-, oder
T2*-Kontrast erreicht werden.

Spulen Empfangs- oder Sendeanlagen fir die vom
Magneten ausgesendeten bzw. empfangenen Signale.
Es gibt reine Empfangs-, reine Sende- und gemischte
Spulen (Sende- und Empfangsspule).

Spulenarray Spulenkonfiguration mit mehreren, ne-
beneinander platzierten Oberflaichenspulen zur paral-
lelen Signaldetektion (» parallele Bildgebung).

SSFP-Sequenz (engl.) steady-state free preces-
sion sequence; Beispiele solcher Sequenzen sind
» True-FISP-Sequenzen, FIESTA- und Balanced-Fast-
Field-Echosequenzen. SSFP-Sequenzen sind » Gra-
dientenechosequenzen, bei denen die Langs- und
Quermagnetisierung zur Bildgebung beitragen; der
Kontrast ist ein Verhéltnis von T1 zu T2.

Standing waves » Dielektrische Effekte

STIR (engl.) short time inversion recovery; » Inversion-
Recovery-Sequenz zur » Fettsuppression, bei der die
» Inversionszeit so gewahlt wird, dass der 90°-Impuls
gerade zum Zeitpunkt gesendet wird, wenn die T1-
Relaxationskurve fiir Fett einen Nulldurchgang hat.
Bei der STIR-Sequenz werden alle Signale mit kurzen,
denen von Fett dhnlichen T1-Werten unterdriickt.
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Superparamagnetismus Im Vergleich zu paramagne-
tischen Substanzen (» Paramagnetismus) eine gleich-
gerichtete, Vervielfachung des magnetischen Moments
(10- bis 1000-fach). Dank regelméBiger meist kristalli-
ner Anordnung der paramagnetischen lonen in einem
festen Kristallgitter und der dadurch erhéhten Elekt-
ronenbeweglichkeit kommt es in einem duBeren star-
ken Magnetfeld » BO zur Induktion des magnetischen
Moments. Meist handelt es sich um Festsubstanzen,
die neben T1- und T2-Effekten auch die Homogenitat
des lokalen Magnetfeldes beeintrachtigen (» Suszep-
tibilitat).

Superparamagnetische Substanzen Stoffe mit beson-
ders starken paramagnetischen Eigenschaften (» Para-
magnetismus) (10- bis 1000-fach). Superparamagneti-
sche Kontrastmittel sind z. B. Eisenoxidkristalle in Form
superparamagnetischer Nanopartikel (» USPIO). Auch
sie kdnnen als » negative Kontrastmittel eingesetzt
werden.

Suszeptibilitdt Eigenschaft eines Gewebes oder eines
Materials selbst magnetisiert zu werden.

Suszeptibilitatsartefakt Signalausfall, welcher auf-
grund der » Suzeptibilitdt eines Gewebes oder eines
Fremdkorpers induziert wird.

Suszeptibilitatsgewichtete Bildgebung Ausnutzung
kleinster Suszeptibilitdtsunterschiede zwischen den
Geweben zur Bildgebung. Sequenzen zu dieser Bild-
gebung basieren auf einer schnellen 3D-Gradienten-
echosequenz mit hoher 6rtlicher Aufldsung (» Ortsauf-
16sung).

SWI (engl.) susceptibility-weighted imaging; » Sus-
zeptibilitdtsgewichtete Bildgebung

T1 Zeitkonstante der » T1-Relaxation. Von der Mag-
netfeldstarke BO abhéngig, bei 1,5T im Bereich von
einer bis mehreren Sekunden.

T1-Relaxation Zuriickkippen der Spins in die (Ldngs-)
Richtung des duBBeren Magnetfeldes, verbunden mit
Energieabgabe an die Umgebung.

T1-Wichtung Bezeichnung fiir MR-Bilder, deren Kon-
trast hauptsachlich (aber nicht ausschlieBlich!) von T1
bestimmt wird. Zu diesem Zweck wird eine eher kurze
» Repetitionszeit mit einer ebenfalls kurzen » Echo-
zeit (um den T2-Einfluss gering zu halten) kombiniert.
Beispiel: TR/TE = 500/20 ms. Gewebe mit kurzem T1
sind hell, wahrend Gewebe mit langem T1 als dunkel
erscheinen.

T2 Zeitkonstante der » T2-Relaxation. Bereich: bis zu
einigen hundert Millisekunden, unabhéngig von der
Magnetfeldstarke.

T2* Zeitkonstante der » T2*-Relaxation

T2*-Kontrast Bildkontrast, welcher aus den Differen-
zen des T2*-Zerfalls von den verschiedenen Geweben
resultiert. Bei » Gradientenechosequenzen wird der
T2*-Kontrast durch die » Echozeit (TE) beeinflusst.

T2-Relaxation Dephasierung der Spins durch Energie-
austausch untereinander und Magnetfeldinhomogeni-
taten ohne Energieabgabe an die Umgebung.

T2*-Relaxation Bezeichnung fiir die Gesamtheit aller
Vorgdnge, welche zum Verlust der Gleichphasigkeit
(Phasenkoharenz) der Spins und damit zum Verschwin-
den des MR-Signals durch transversale Relaxation fiih-
ren. Die T2*-Relaxation setzt sich zusammen aus der
reinen Spin-Spin-Wechselwirkung (» T2-Relaxation)
einerseits sowie den dephasierenden Einfliissen durch
statische Magnetfeld-Inhomogenititen andererseits.
Wahrend die T2-Relaxation selbst mit einem » 180°-Im-
puls nicht riickgdngig gemacht werden kann, ist dies
fur die Effekte der statischen Inhomogenitaten mog-
lich. » Spinechosequenz

T2-Wichtung MR-Bilder, deren Kontrast vor allem von
T2 bestimmt wird. Dabei wird eine lange » Repetiti-
onszeit (um den T1-Einfluss gering zu halten) mit einer
ebenfalls langen » Echozeit kombiniert. Beispiel: TR/
TE = 2000/80 ms. Gewebe mit langer Repetitionszeit
erscheinen bei T2-Gewichtung hell, wahrend Gewebe
mit kurzer Repetitionszeit dunkel erscheinen.

TE (engl.) time echo; » Echozeit
Tl (engl.) time inversion; » Inversionszeit

TIRM (engl.) turbo inversion recovery measurement;
» FLAIR

TOF-Angiographie (engl.) time of flight; Technik, die
unter Ausnutzung des » In-flow-Effekts MR-Angio-
gramme herstellt. Gut geeignet fiir Venen, weniger fiir
Arterien (Artefaktanfalligkeit), dort kommt die kont-
rastverstarkte » 3D-MR-Angiographie zum Zuge.

TR (engl.) time repetition; » Repetitionszeit

Transmetallation Streng genommen die Austauschre-
aktion zweier Metalle mit zwei Liganden. Im Rahmen
der Gadoliniumkomplexbindung geht es um die Wech-
selwirkung von Metallionen wie Zink, Kupfer, Kalzium
oder Eisen mit Gadolinium. Die Metallionen verdran-
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gen das Gadolinium aus seiner Komplexbindung, so
dass dieses freigesetzt wird wahrend die Metallionen
komplex gebunden im Organismus zirkulieren.

Transversale Relaxation T2-Relaxation

True-FISP-Sequenz » Gradientenechosequenz, bei
welcher die Signalintensitat im Steady-State vom
T2:T1-Verhaltnis abhangt.

TSE (engl.) turbo spin echo; » Fast-Spinechosequenz

USPIO (engl.) ultrasmall superparamagnetic particles
of iron oxide; Sehr kleine Eisenoxidnanopartikel, wel-
che vor allem als lymphknotenspezifische Kontrastmit-
tel eingesetzt werden.

UTE (engl.) ultrashort time echo; Spezielle Sequenz-
technik, die es moglich macht, dass auch Gewebe mit
sehr kurzen T2-Zeiten (z. B. kortikaler Knochen) signal-
reich dargestellt werden konnen.

Vorsattigung Absdttigen von Gewebe unmittelbar vor
der eigentlichen Anregung mit einem Hochfrequen-
zimpuls (Vorpuls, Vorsattigungspuls), um Artefakte
oder das Signal von Gefa3en zu eliminieren (Impuls
auBerhalb der untersuchten Schicht) oder die T1-Ge-
wichtung zu vergréBern (Impuls innerhalb der unter-
suchten Schicht).

Voxel Volumenelement, welches als » Pixel im zwei-
dimensionalen Raum wahrgenommen wird; die GroRe
der Voxel bestimmt » SNR und raumliche Bildauflo-
sung.

Zeitaufgel6ste MR-Angiographie Dynamische Dar-
stellung der Kontrastmittelverteilung im GefaBsystem.
Dabei wird nach einer einzigen Kontrastmittelinjektion
eine Gefalregion schnell und wiederholt mit Techniken
der kontrastmittelunterstiitzten » MR-Angiographie
abgebildet. Jedes der so aufgenommenen Angio-
gramme zeichnet dabei eine Phase der fortschreiten-
den Kontrastmittelverteilung nach.

Zero filling Rechnerisches VergroBern” der » Matrix
durch Hinzufligen von 0-Werten in die Peripherie des
» K-Raums, des ,wirklich gemessenen” Datensatzes.
Damit kann (durch Hinzufligen von rechnerisch inter-
polierten » Pixeln) eine hohere Bildmatrix rekonstru-
iert werden. Das ,zero filling” wird vor allem bei der
Rekonstruktion von » MR-Angiographien angewendet.

Zwischenschichtabstand Abstand zwischen zwei
Schichten. Er berechnet sich aus der Schichtdicke
(,slice thickness”) minus dem Schichtintervall (,slice
interval”).
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2D-FT, Siehe Fourier-Transformati-
on, zweidimensionale

3D-FT, Siehe Fourier-Transformati-
on, dreidimensionale

90°-Impuls 5

A

Abschirmung, aktive 43

Absorptionsrate, spezifische, Siehe
SAR

Activation map, Siehe Aktivie-
rungskarte

Active shielding, Siehe Abschir-
mung, aktive

ADC-Karte 103

ADC map, Siehe ADC-Karte

Adenom 130,132

Adenosin 96

Akquisitionszeit 33,36, 38, 40

Aktivierungskarte 92

Albumin 123,131,133,134

Albuminbinder 122

Allergieanamnese 157

Aneurysma 78

Anionenrezeptor 130

Anionentransporter 131

Anisotropie 101,102,103, 104

- fraktionelle 104

Anregungsfrequenz 22

Antidiabetika 134

Antirheumatika 134

Anzahl der Messungen, Siehe NEX

Apoplex 100,103

Apparent diffusion coefficient, Sie-
he Diffusionskonstante

Artefakte 93

- Artefaktminderung 142

- Bewegungsartefakt 142

- Bildverzerrung 44,142,143,
146, 151

— Chemical-Shift-Artefakt 31, 66,
145,146,151

- Criss-Cross-Artefakt 148

- dielektrischer Effekt 148

- Eddy currents 44,147

- Faltungsartefakt 70

— Flussartefakt 142,143

- Ghost-Artefakt 142

- Herring-Bone-Artefakt 148

- Linienartefakt 148

- Liquorpulsationsartefakt 143
- Magic-Angle-Artefakt 147
- Partialvolumeneffekt 147
- Suszeptibilitatsartefakt 52
- Trunkationsartefakt 147
Arterial spin labeling 90
Arteriographie 78
Arteriosklerose 90, 139
Arterioskleroseplaque 139
Arthritis, rheumatoide 139
ASL, Siehe Arterial spin labeling
Aufkldrungsbogen 157

Bariumsulfat 114,137
Benzylalkohol 131
Beschleunigungsfaktor 72
Bewegungsartefakt 142
b-Faktor 102,103
Bildaufnahmezeit, Siehe Akquisi-
tionszeit
Bilderneuerungsrate 88
Bildgebung, parallele 38,39
Bildkontrast
- Protonendichte 12
- T1-Zeit 12
- T2-Zeit 12
Bildnachverarbeitung 58, 76,77
Bilirubin 130
Blade-Technik, Siehe Propeller-
technik
Blood oxygen level depen-
dent, Siehe BOLD-Effekt
Blut
- turbulent flieBendes 76
Blutflussblockade, mikrovaskula-
re 97
Blut-Hirn-Schranke 125
Blutzufuhr 91
BOLD-Effekt 92,106, 151
Brain mapping 92
Bright-Blood 76
Brightisdead 96
Brown-Molekularbewegung 100
Brownsche Molekularbewe-
gung 122
Buscopan 142

C

Carboxydextran 132

Cardiac gating

- prospective 94

- retrospective 94

Cardiac pacemaker, Siehe Herz-
schrittmacher

Cardiac triggering 94

CARE-Bolus 86

CENTRA-Phasenkodierung 86

Chelatliganden 115

Chemical shift, Siehe Chemische
Verschiebung

Chemical-Shift-Artefakt 145, 151

Chemische Verschiebung 64, 65,
106, 107, 144,151

Cholangiokarzinome 132

CIN, Siehe Nephropathie, kontrast-
mittelinduzierte

CINE phase contrast imaging 80

Circulus arteriosus Willisii - 77

Clearance 128,133

CLIO 133

Cockcroft-Gault-Formel 128

Contrast-induced nephropa-
thy, Siehe Nephropathie, kont-
rastmittelinduzierte

D

Darm

- Distension 137

Datenrekonstruktion 72,148

Dephasierung 8,9, 13,65,112,
113

Dextran 132

Diabetes mellitus 87

Dialyse 125,127

Diamagnetismus 92

Diffusion, isotrope 100

Diffusionsbildgebung 61,72

Diffusionsellipsoide 104

Diffusionsgewichtung 100, 102,
103
Diffusionskonstante 100, 103, 104

Diffusionstensor 104

Diffusionstensor-Bildgebung 104

Diffusion-tensor imaging, Siehe
Diffusionstensor-Bildgebung
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Diffusion-weighted imaging 100

Dipol-Dipol-Wechselwirkung 110,
111,113,115

Dipol-Gitter-Wechselwirkung 115

Dipyridamol 96

Dissektion 88

Dixon-Technik 66

Dobutamin 95

Doppelinversion 89

Double inversion recovery, Siehe
Doppelinversion

Druckabfall 79

DTI, Siehe Diffusionstensor-Bild-
gebung

DWI, Siehe Diffusion-weighted
imaging

Dynamic susceptibility contrast-
enhanced MRimaging 91

Dynamisches MRl 106

Dysprosium 114

Echo planarimaging, Siehe EPI

Echoplanarsequenz, Siehe EPI

Echo train length, Siehe ETL

Echozeit

- effektive 61

Edelgase, hyperpolarisierte 139

Einstromeffekt 77,78, 95

Eisen 136,137

Eisenammoniumzitrat 137

Eisenkonzentration im Myo-
kard 97

Eisenoxid 133

Eisenoxidliposom 133

Eisenoxidnanopartikel 114,132

- superparamagnetische 115,
133,134,137,138,139, 146

Ejektionsfraktion 95

EKG 94

Elektronenspin 111

Elliptical-centric-Phasenkodie-
rung 86

Endozytose 115,134,139

Entzlindungsaktivitat 139

EPI 17,59,61,72,91,92,96,101

Ernstangle 16

Estimated glomerular filtration
rate, Siehe Clearance

ETL 33,56,152

European Society of Urogenital
Radiology 126

F

FA, Siehe Anisotropie, fraktionelle

Fast-Field-Echo, Siehe Gradienten-
echosequenz

Fast-Recovery-Fast-Spinechose-
quenz 57

Fast-Spinechosequenz 14,56

Ferromagnetische Gegenstan-
de 158

Ferucarbotran 120, 132

Ferumoxida 132

Ferumoxsil 137

Ferumoxsilum 118

Ferumoxtran 138

Fettsattigung 135

Fettsaturation, Siehe Fettsuppres-
sion

Fettsuppression 51,58,79, 84,97,
124,135,144, 146, 148,151

- chemische Verschiebung zwi-
schen Wasser und Fett 64

- frequenzselektive 64

- spoiling 64

- Tl-abhdngige 64

Fiber tracking, Siehe Traktographie

FID, Siehe free induction decay

Field of view, Siehe FOV

Firstpass 113,124,125

First-Pass-Methode 90

FLAIR-Sequenz 51,52

Flip angle, Siehe Pulswinkel

Fluid attended inversion recovery
sequence, Siehe FLAIR-Sequenz

Fluoroscopic triggering 86

Flussartefakt 142,143

Flussgeschwindigkeit 79

Flussgeschwindigkeitsvektor 82

FNH, Siehe Fokale nodulédre Hy-
perplasie

Fokale nodulédre Hyperplasie 130,
132

Folatrezeptoren 139

Foldover, Siehe Phase wrapping

Food and Drug Administrati-
on 156

Fourier-Transformation 27

- dreidimensionale 26

- zweidimensionale 23

FOV 30,31, 32, 34, 38,56, 70,
143,144

- rectangular 35

Fractional anisotropy, Siehe Aniso-
tropie, fraktionelle

Fractional-Echotechnik 31, 35,40

Freeinduction decay 9

175 A_G

Frequenzanalyse, Siehe Fourier-
Transformation

Frequenzbandbreite 22

Frequenzgradient 59, 60

Frequenzkodiergradient
54,70

Frequenzkodierrichtung 145

Frequenzkodierung 107

- X-Gradient 23

Frequenzrichtung 32,34

FRFSE, Siehe Fast-Recovery-Fast-
Spinechosequenz

Fruchtséfte 137

FSE, Siehe Fast-Spinechosequenz

Funktionelles MRl 59, 76, 106,
107,151

- BOLD-Effekt 92

- resting state 93

G

48,52,

Gadobenat 119,122,128, 130,
131

Gadobenatsdure 124

Gadobutrol 118,122,124

Gadodiamid 119, 124,127

Gadoflurine 139

Gadofosveset 118,122,123,133,
134

Gadolinium 57,58,59,111,115,
116

- Konzentration 121

— Toxizit 124

- Toxizitat 115,121

Gadolinium(lll)-Komplex 124
Gadoliniumkomplex 115
- allergoide Reaktionen 126

— Dissoziation 117,126,127,135
- Dosierung 122
- Dosis 128

- Elimination 125

- extrazelluldrer 124

- intraartikuldrer 135

- ionischer 116

- linearer 115

- makrozyklischer 115,127
- Nebenwirkungsprofil 126
- nichtionischer 117

- Niereninsuffizienz 127
- Nierenvertraglichkeit 126
- Osmolalitat 125

- Pharmakokinetik 122,125,130
- Schwangerschaft 125

- Stabilitat 117,125

- teratogener 125
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unspezifischer 122,135

Verteilung 130

Vertraglichkeit 126

- Wechselwirkungen 128

Gadoliniumlésung 136

Gadoliniummakromolekiile 133

Gadoliniumverteilung 115

Gadomer 133

Gadopentetat 119,127,135

Gadopentetatsaure 124

Gadoterat 135,137

Gadoteridol 120,124

Gadotersaure 118,124

Gadoversetamid 119,124,127

Gadoxetat 122,123,130, 131

Gadoxetsaure 119

Galliumszintigraphien 129

Gap, Siehe Zwischenschichtab-
stand

GefaBdarstellung 76

GefalBmalformation 78

Gehorschutz 157

Gelbildner 137

Geschwindigkeitsprofil 80

Ghosting, Siehe Flussartefakt

Girardi-Cowper-Schema 127

Gleichphasigkeit 9

Glomerulonephritis 139

Glucagon 142

Gradientenechosequenz 16,
17,52

- LAVA 58

- Pulswinkel 53

- schnelle 58

- Spoiling 53

- THRIVE 59

- VIBE 59

- volumetrische gespoilte fettge-
sattigte 3D-Sequenz 58

Gradientenfeld 44

Gradientenimpuls, bipolarer 80

Gradientenspule 13,22,42,44,
60, 156

Gradientenstarke 22,44

Gradienten-und-Spinechose-
quenz 60

GRASE, Siehe Gradienten-und-
Spinechosequenz

GRE, Siehe Gradientenechose-
quenz

GRE-Sequenz, Siehe Gradienten-

echosequenz

H

Half-Fourier-Acquisition-Single-
Shot-Fast-Spinechosequenz 57

Hamangiome 132

Hamgruppe 92

HASTE, Siehe Half-Fourier-Acquisi-
tion-Single-Shot-Fast-Spinecho-
sequenz

HCC, Siehe Hepatozelluldres Kar-
zinom

Helium 42

Helium-3 139

Hepatocellular carcinoma, Siehe
Hepatozelluldres Karzinom

Hepatozelluldres Karzinom 130,
132

Hepatozyten 130

Herz

- Bypass 94

- Transplantatherz 94

Herzkrankheit, koronare 94

Herzphasensynchronisation 94

Herzschrittmacher 156

HF-Impuls 5

HF-Sender 44

HF-Sendespule 45

HF-Spule 30, 36,152, 158

- Intrakavitare Spulen 37

- Oberflachenspulen 37

- Phased-Array-Spulen 37,39

- Volumenspulen 37
- Extremitatenspule 37

Kopfspule 37

- Korperspule 37,45

- Sattelspule 37

Vogelkafigspule 37

Hochfeld-MRI

- BOLD-Effekt 151

- Chemical-Shift-Artefakt 151

- Gewebekontrast 150

- Suszeptibilitat 151

Hochfregenzspule, Siehe HF-Spule

Hochfrequenzabschirmung 44

Hochfrequenz-Impuls, Siehe HF-
Impuls; Siehe HF-Impuls; Siehe
HF-Impuls

Hyperthermie 138

IDEAL-Technik 66
Implantate 159

- Cochleaimplantat 160
- Defibrillationssystem 159

- Elektrode 160

- GefaBklip 159

- Herzklappe 159

- Herzschrittmacher 159

- Hufttotalendoprothese 159

- ICD 159

- MR-konditionale 159

- Stent 159

In-Flow-Effekt, Siehe Einstrom-
effekt

In-phase, Siehe Chemische Ver-
schiebung

INR 135

Interslice space, Siehe Zwischen-
schichtabstand

Inversion-Recovery-Sequenz 50,
97

Inversionspulse 135

Inversionszeit 17,50, 51,58

IR-Sequenz, Siehe Inversion-Reco-
very-Sequenz

Isotropie 102, 104

Iterative decomposition of water
and fat with echo asymmetry
and least-squares estimati-
on, Siehe IDEAL-Technik

K

Kalibration 72

Kalzium 128

- Hyperkalzidmie 129

- Hypokalziamie 129

Kalziumantagonisten 115

Kalziumhydroxyapatit 146

Kardiomyopathie 94

Keyhole imaging 88

KHK, Siehe Herzkrankheit, koro-
nare

Kinematisches MRl 106

Klappeninsuffizienz 80

Klaustrophobie 161

Kompensationsalgorithmus 142

Komplexstabilitdt 116,117

- pH 136

Kontrastmittel

- ferromagnetische 114

- negative 114

- paramagnetische 114

- superparamagnetische 114

Kontrastmittelerstdurchgangsme-
thode 90

Kontrastmittelverweilzeit, mittle-
re 91

Korperschmuck 159
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K-Raum 57,60, 61,70, 85,87, 88,
89,142

- fractionalecho 35

- K-Raum-Akquisition, kartesiani-
sche 35

- K-Raum-Akquisition, lineare 35

- partielle Echotechnik 35

- rectangular FOV 35

- unvollstandige Abtastung 58

Kreislaufzeit 86

Kryogen, Siehe Magnet,
Kuhlungsmittel; Siehe
Magnet:Kiihlungsmittel

L

Lagerungshilfe 152

Langsmagnetisierung M, 3,8,
16,89, 90

Larmorfrequenz 2,18, 22, 25, 44,
80,110,112,121

Larmorgleichung 3

- dielektrische Effekte 152

Late enhancement 128, Siehe
Signalverstarkung, spate

LAVA-Sequenz 64

Leberzirrhose 130,131

Linienartefakt 148

Liposom 133,136

Liquorpulsationsartefakt 143

Liver acquisition with volume ac-
quisition, Siehe LAVA-Sequenz

Lokalanasthetika 135

Lumen, falsches 78

Lungenventilation 139

Lymphknotenszintigraphie 138

M

Magnet
- Gradientensystem 43
- lsocenter 44
- Kuhlungsmittel 42
- Magnetspule 43
- Permanentmagnet 42
- Quench 43
- resistiver 42
- shimming 43

- supraleitender 42
Magnetfeld
- statisches 156
- Wechselfeld 156
Magnetfeldgradient 22
Magnetfeldhomogenitat 42,43

Magnetfeldinhomogenitdt 48,52,
60,72,110,113,114, 146, 148
Magnetfeldstabilitat 42
Magnetfeldstarke 9, 22,42,62,
64,65,92,121,123, 144,145,
150,152
Magnetisches Moment 112
Magnetisierung, longitudinale 15
Magnetisierungstransfer 18
Magnetisierungstransferkont-
rast 18,57
Magnetisierungstransfertech-
nik 128
Magnetisierungsvektor 8
Magnetisierung, transversale 8,
15
Magnetization transfer cont-
rast, Siehe Magnetisierungs-
transferkontrast
Magnetogyrisches Verhaltnis 107
Makromolekile 133
Makrophagen 139
Mangan 136
Mannitol 136,137
Marker, neuronaler 107
Maske 87
Matrix 30
Maximum-Intensitatsprojekti-
on 58
Maximum intensity projection, Sie-
he Maximum-Intensitatspro-
jektion
MDRA-Formel 128
Mean transit time, Siehe Kontrast-
mittelverweilzeit, mittlere
Mehrschichtaufnahme 32,50
Metabolismus 107
Metabolitenkonzentration 108
Metallartefakte 114
Metallion 136,137
Metallporphyrine 138
Metastasen 132
Methdmoglobin 79
Microvascular obstruction 97
MION 133
MIP, Siehe Maximum-Intensitats-
projektion
Moment, magnetisches 112
MOTSA, Siehe Multiple overlap-
ping thin slab acquisitions
MRA, Siehe MR-Angiographie
MR-Angiographie 76,128,133,
134
- Black-Blood-MRA 76, 88, 89,90
- Boluschase 84
- Bright-Blood-MRA 76

177 G_M

- Fluoroscopic triggering 86

- Nierenarterien 83

- Phasenkontrastangiogra-
phie 79

- TOF-MRA 77,78,79,84,88,
89,143

- zeitaufgeloste 87

MR-Arthrographie 135

- direkte 122

MR-Cholangiographie 130, 131

MR-Cholangiopankreatikogra-
phie 58,130, 131,136,137

MRCP, Siehe MR-Cholangiopankre-
atikographie

MR-Defakographie 106

MR-Kompatibilitat

- ferromagnetische Gegenstén-
de 158

- Fremdkorper 157

- Implantat 157

- nichtferromagnetische Gegen-
stinde 158
Prothese 157

MR-Kontrastmittel 114

- Dosis-Wirkung 121

- Extravasation 125,126

- gastrointestinale 136

- hepatobilidre 130

- lymphknotenspezifische 139

- Nebenwirkungen 126,132,
134

- negative 136

- orale 136

- positive 111,136

- Proteinbindung 122

- rektale 136

- superparamagnetische 115

- T2-Effekt 113

- T2*-Effekt 113,114

- tumorspezifische 138
- vaskuldre 133,134,139

MR-Myelographie 58

MR-Sicherheit

- 200-mT-Linie 160

- Gehorschutz 157

- Schwangerschaft 160

- Schwangerschaft am Arbeits-
platz 160

MR-Urographie 58

MTC, Siehe Magnetisierungstrans-
ferkontrast; Siehe Magnetisie-
rungstransfertechnik

Multiechosequenzen 54

Multiple overlapping thin slab
acquisitions 78

Multiple Sklerose 139
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Multislice imaging, Siehe Mehr-
schichtaufnahme
Multi-station bolus chase 84
Myokardinfarkt 91,96, 128
Myokarditis 96
Myokardmasse 95

NAA, Siehe N-Azetylaspartat

Nanopartikel 133

Navigatortechnik 94, 142

N-Azetylaspartat 107

Nekrose 100, 135

Nephrogene systemische Fibro-
se 124,125,127, Siehe NFS

- Dialyse 127

- Histopathologie 127

- Risiko 126,128,129,135

Nephropathie, kontrastmittelindu-
zierte 128

NEX 35

NFS 157

NSA 33,35

NSF, Siehe Nephrogene systemi-
sche Fibrose

Nulldurchgang 51,89

Number of excitations, Siehe NEX

Number of signal averages, Siehe
NSA

(0

Obstruktionen, bilidre 131

Opposed phase, Siehe Chemische
Verschiebung

Organperfusion 91,128,134

- Gehirn 91,92

- Herz 76,91,94,95

- Lunge 91

- Niere 88,91

- Prostata 91

Ortskodierung 22, 44,48

Out-of-phase, Siehe Chemische
Verschiebung

P

PACS 42

Paradigma 92

- Block-Design-Paradigma 92
- ereignisbezogenes 92

- restingstate 93

Paramagnetismus 92,112

Partial-Fourier-Technik 35

Partialvolumeneffekt 77

Partielle Echotechnik 35

Patientensicherheit 156, 157

PCA, Siehe Phase-contrast angio-
graphy

PD, Siehe Protonendichte

PEG 137

Perfluorocarbone 137

Perfluorooctylbromid 114

Perfusionsmessung 90

Perfusion-weighted imaging, Siehe
Perfusionsmessung

Peristaltikartefakte 136

Pflanzendl 137

PFOB, Siehe Perfluorooctylbromid

Phagozytose 132

Phase 8

- venOse 88

Phase aliasing 81

Phase-contrast angiography 79

Phased-Array-Spule 38,45

Phasenaufteilung 25

Phasendifferenz 64, 65,66

Phasengradient 23

Phasenkodiergradient 48, 58,70

Phasenkodierrichtung 61,93

Phasenkodierung 26,72,108, 143

- Y-Gradient 23

Phasenkohdrenz 8,9

Phasenkontrastangiographie 101

Phasenrichtung 32,34

Phasenverschiebung 23,143

Phasenwinkel 81

Phasenzerfall 10

Phase wrap-around, Siehe Phase
wrapping

Phase wrapping 34,81,143,144

Phlebographie 78

Picture archiving and communica-
tion system, Siehe PACS

Piercing, Siehe Korperschmuck

Pixel 30

Polyethylenglykol, Siehe PEG

Polylysine 133

Postprocessing, Siehe Bildnachver-
arbeitung

Prazession

- Préazessionsbewegung 2

- Prédzessionsfrequenz 22, 64,
145,148,152

Prazessionsfrequenz 9

Presaturation, Siehe Vorséttigung

Propellertechnik 61

Proportionalitdtskonstante 82

Proteinbindung 131,133

Proton

- Drehimpuls 2

- magnetisches MomentB 2
- Spin 2

Protonendichte 14,114,137

Protonenspin 111

Pulswinkel 16,53,70,77,84,110,
150, 151

- variable 152

PWI, Siehe Perfusionsmessung

Q

Quantifizierung, absolute 91
Quermagnetisierung 101
Quickwert 135

R

Radikale 115
Referenzmessung 72
Referenzsignal 108
Refokussierungspuls 48, 57,152
Regeneratknoten 130
Region of interest, Siehe ROI
Relaxantien 142
Relaxation 110
- longitudinale 8
- RelaxationszeitT2* 9
- Spin-Gitter-Relaxation 110
- T1-Relaxation 8,10
- T1-Relaxationszeit 110,111
- T2-Relaxation 8,9,10,113
- T2-Relaxationszeit 110
- T2*-Relaxationszeit 110
- transversale 8,110,111
Relaxivitat 121,123,131,134
Repetitionszeit 12,26, 56,57, 58
RES, Siehe Retikuloendotheliales
System
Resonanz 22
Resonanzbedingung 5
Resonanzfrequenz 64
Resorption 136
Respiratory gating 142
Retikuloendotheliales Sys-
tem 132,133,138
RF-Impuls, Siehe HF-Impuls; Siehe
HF-Impuls; Siehe HF-Impuls
ROI 30,97
Rontgendurchleuchtung 135
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S

SAR 45,70,151,152,156

Sattigung 16

Saturation recovery 96

Sauerstoffsattigung 76,92, 93

Schichtdicke 22,31

Schichtintervall 31

Schichtselektivitdit 89

Schichtwahlgradient 52

Schlagvolumen 95

SE, Siehe Spinecho

Sedation 161

Serumkreatinin-Wert 128

sGFR, Siehe Clearance

Short-time inversion recovery, Sie-
he STIR-Sequenz

Short time inversion recovery
sequence, Siehe STIR-Sequenz

Sichtfeld, Siehe FOV

Signalabschwachung 102

Signalanstieg 91

Signalausfall 45

Signalausléschung 146

Signalinhomogenitdt 152

Signalintensitat 12

Signal-to-noise ratio, Siehe SNR

Signalliberlappung 145

Signalverstarkung, spate 18,
96,97

Signal-zu-Rausch-Verhaltnis, Siehe
SNR

Silikon 137

Single-Shot-Fast-Spinechose-
quenz 57,106

slice interval, Siehe Schichtintervall

Slice thickness, Siehe Schichtdicke

SNR 14,30, 31, 33,52,57,58, 61,
66,71,72,73,82,84,87,97,108,
123,139,146, 150, 151,152

- Bandbreite 31

- Bildparameter 36

- FOv 32

- fractionalecho 35

- Magnetfeldstiarke 36

- Matrix 32

- Parallele Bildgebung 39

- partielle Echotechnik 35

- rectangular FOV 34

- Schichtdicke 30

- Zwischenschichtabstand 31

Specific absorption rate, Siehe SAR

Spectral presaturation with inversi-
on recovery, Siehe SPIR-Sequenz

SPEEDER 72

Spektroskopie 139,151,152

- Chemical shiftimaging 108

- Multi-Voxel-Technik 108

- Single-Voxel-Technik 107,108

Spin 2

- Dephasierung 48,49, 52

- Rephasierung 52

Spinecho 14

Spinechosequenz 9,48

- Outflow-Effekt 49

Spin-Gitter-Relaxation 8

Spin-Gitter-Wechselwirkung 121

Spin-Spin-Effekte 112

Spin-Spin-Wechselwirkung 9,
110,121

SPIO 133

Spiralsequenz 60

SPIR-Sequenz 67

Spoiler-Gradient 64

Spoiling 52,64

Spulenarray 70

SSFP-Sequenz, Siehe Steady-State-
Free-Precession-Sequenz

SSFSE, Siehe Single-Shot-Fast-
Spinechosequenz

Stabilitat, thermodynami-
sche 117

Stammzelltherapie 139

Standing waves 152

Steady-State-Free-Precession-
Sequenz 53

STIR-Sequenz 51,66, 148

Stressmessung 96

Susceptibility-weighted ima-
ging, Siehe Suszeptilitatsge-
wichtete Bildgebung

Suszeptibilitat 113,132,146

Suszeptibilitatsartefakt 52,61

Suszeptibilitatseffekt 110,114

Suszeptilitdtsgewichtete Bildge-
bung 61

SWI, Siehe Suszeptilitatsgewichte-
te Bildgebung

T

T1-Relaxivitat 134
T2-Effekt 102,103
T2*-Effekt 9
T2*-Kontrast 52
T2*-Relaxationszeit 97
T2-shine-through, Siehe T2-Effekt
Targeting 138
Tatowierung 159
TE, Siehe Echozeit
Testbolusverfahren 86
Thalassamie 97

7 M-V

Tl, Siehe Inversionszeit

Tilted optimized non-saturating
excitation 78

Time echo, Siehe Echozeit

Time of inversion, Siehe Inversi-
onszeit

Time repetition, Siehe Repetiti-
onszeit

Time-resolved angiography with
stochastic trajectories, Siehe
TWIST

Time-resolved imaging of contrast
kinetics 88

Time to peak 91

TONE, Siehe Tilted optimized non-
saturating excitation

Tonerde 137

TR, Siehe Repetitionszeit

Traktographie 104

Transmetallation 117,125

TransplantatabstoBung 139

Transversalmagnetisierung 4

TRICKS, Siehe Time-resolved ima-
ging of contrast kinetics

Turbo-Spinechosequenz, Siehe
Fast-Spinechosequenz

TWIST 88

U

Ultrashort-TE-Sequenz 16
Ultrasmall superparamagnetic iron
oxide, Siehe Eisenoxidnanop-

artikel
USPIO, Siehe Eisenoxidnanoparti-
kel, superparamagnetische
UTE, Siehe Ultrashort-TE-Sequenz

\')

Van-der-Waals-Kréfte 116
Variable flip-angle, Siehe Pulswin-
kel, variable
Velocity encoding 81
Verbrennung 158
Verschiebung, chemi-
sche 114, Siehe Chemische
Verschiebung
VFL, Siehe Pulswinkel, variable
Vorpuls, Siehe Vorséttigung

Vorsattigung 17,60, 78, 83, 143,
144
Voxel 23,30, 36,64, 65, 89, 145
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w

Warfarin 134
Wasser-Langsmagnetisierung 76
Wasserselbstdiffusion 100, 102
Wasserstoffkerne, koppelnde 108
Wasserunterdriickung 108
Wechselfelder, elektrische 44
Wechselwirkung 134

X

Xenon-129 139

y 4

Zahnigkeit 116

Zahnprothese 158

Zeitkonstante 8,9

Zipper-like artifact, Siehe Linien-
artefakt

Zwischenschichtabstand 31,
32,53
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