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1 Arbeitshypothese und Fragestellung

Diese Arbeit dient der Evaluation von doppelt diffusionsgewichteten spektroskopischen Mes-
sungen an klinischen MRT-Systemen mit einer Feldstarke von 3 Tesla (T). Es soll untersucht wer-
den, ob ein MRT-System bei einer Feldstdrke von 3 Tesla eine ausreichende Messstabilitat be-
sitzt, um spektroskopische DDE-Messungen mit hohem b-Wert durchzufiihren. Zudem soll das
SNR dieser Messungen analysiert werden, um eine Aussage Uber die Durchfiihrbarkeit und Reli-
abilitdt machen zu kénnen. Zu diesem Zweck werden DDE-Pulssequenzstrukturen mittels an
MRT-Phantomen hinsichtlich ihrer Signalstabilitat evaluiert und die zeitlichen Parameter der Se-
quenz optimiert. Die hier verwendeten Sequenzstrukturen basieren auf den bereits von LAWRENZ
ET AL. verwendeten Sequenzen, welche sich als funktional fur die Bestimmung der mikroskopi-
schen Anisotropie mittels Echoplanarbildgebung an einem 3-Tesla-System erwiesen haben
(Lawrenz and Finsterbusch, 2013, 2015). Weiterhin prdsentieren wir eine neue Sequenzstruktur,
bei welcher durch eine Reduktion des b-Wertes des ersten diffusionskodierenden Gradienten-
paares weniger Spoilergradienten notwendig werden. Dies soll eine Interaktion von Diffusions-
gradienten und Spoilergradienten unterbinden, fiir ein besseres Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR)
sorgen und somit die Stabilitat bieten, die fiir eine Anwendung an 3 Tesla MRT-Systemen not-
wendig ist. Die neue Sequenz wird zunachst mittels Echoplanarbildgebung grundlegend evalu-
iert und anschlieRend in Form einer DDE-PRESS-Spektroskopiesequenz mit den von LAWRENZ ET
AL. verwendeten Pulssequenzen verglichen, um Effekte unterschiedlicher Pulssequenzstruktu-
ren auf die Signalstabilitdt zu untersuchen. Des Weiteren wird eine umfassende Auswertung der
Sequenzen in Bezug zu unterschiedlichen Diffusionsparametern, Voxel-Lokalisationen sowie Vo-
xel-Dimensionen durchgefiihrt. Die verschiedenen Sequenzen und Zeitparameter werden an
Phantomen mit unterschiedlicher Viskositat und Stoffzusammensetzung erprobt und die Signal-
intensitaten verglichen. Es soll gezeigt werden, dass eine solche Sequenz an 3-Tesla-Systemen
funktioniert und die notwendige Stabilitdt sowie das notwendige SNR besitzt, um in vivo-Mes-
sungen zu ermoglichen. Das Ziel moglicher in vivo-Messungen einer solchen Sequenz ist das N-
Acetylaspartat (NAA), welches sich innerhalb von Neuronen im menschlichen Gehirn befindet.
Dies soll explizit die Betrachtung der Diffusionseigenschaften von Neuronen erméglichen. Da
NAA eine viel hohere Viskositat und somit niedrigeren ADC als Wasser hat (Guilfoyle, Suckow
and Baslow, 2003), miissen starkere Diffusionsgradienten verwendet werden als in Studien, die
sich mit bildgebenden Messungen des H-Signals beschiftigen, um eine dhnlich ausgepragte,
winkelabhangige Signalmodulation zu erhalten. Der Einfluss unterschiedlicher b-Werte auf die
Signalstabilitdt und das Signal-Rausch-Verhaltnis an einem 3 Tesla MRT werden entsprechend

untersucht.



2 Einleitung

2.1 Magnetresonanztomographie

2.1.1 Technik

Die Magnetresonanztomographie hat sich seit ihrer Einfihrung in den friihen 1980er Jahren zu
einem weit akzeptierten bildgebenden Verfahren entwickelt, welches die Computertomogra-
phie in vielen Bereichen als diagnostisches Medium abgeldst hat (Kauffmann, Sauer and Wolf-
gang, 2011). Wahrend die Computertomographie Rontgenstrahlung bendtigt, um ein Bild zu er-
zeugen, und somit eine Strahlenexposition fiir den Patienten mit sich bringt, verwendet die Mag-
netresonanztomographie oder auch Kernspintomographie starke Magnetfelder und Hochfre-
quenzimpulse zur Bilderzeugung (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Kernstlick des Mag-
netresonanztomographen ist eine heliumgekiihlte, supraleitende Spule, welche der Erzeugung
eines konstanten, statischen Magnetfeldes dient. Die Magneten der Magnetresonanztomogra-
phen, die in der Klinik zum Einsatz kommen, besitzen heutzutage Feldstarken von B =1.5 T oder
B = 3 T (Trattnig, 2023). Um eine Lokalisation des Signals zu ermoglichen, werden zusatzlich zu
dem statischen Magnetfeld sogenannte Gradientenspulen benétigt, die in der Lage sind, zusatz-
liche Magnetfelder in x-, y- und z-Richtung zu schalten (Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Diese
Gradientenfelder werden auch genutzt, um mogliche externe Einfllisse auf die Homogenitat des
statischen Magnetfeldes zu kompensieren (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Dieser Pro-
zess wird als Shimmung bezeichnet (Hendrix, 2003). Fiir die Anregung der Wasserstoffkerne mit-
tels Hochfrequenzpuls (HF-Puls) wird zudem ein Hochfrequenzsender benétigt (Hendrix, 2003;
Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Das infolge der Anregung induzierte elektromagneti-
sche Signal wird dann von regionsspezifischen Empfangsspulen in einen elektrischen Strom um-
gewandelt (Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Schlussendlich wird ein leistungsstarker Rechner be-
notigt, welcher in der Lage ist, die gemessenen elektromagnetischen Signale in einen Bilddaten-

satz umzuwandeln (siehe Kapitel 1.1.9) (Reiser, Kuhn and Debus, 2017).

2.1.2 Kernspin

Die physikalische Grundlage fiir die Magnetresonanztomographie beruht auf den elektromag-
netischen Eigenschaften von Atomkernen (Hendrix, 2003). Atome bestehen aus einer Hille mit
einem oder mehreren negativ geladenen Elektronen sowie einem Kern, welcher sich aus positiv
geladenen Protonen und, auller bei bestimmten Isotopen auch Neutronen zusammensetzt

(Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Sowohl Neutronen als



auch Protonen eines Atomkerns besitzen einen sogenannten Eigendrehimpuls, auch Spin ge-
nannt (Hendrix, 2003). Die Spins aller Teilchen eines Atomkerns werden als Kernspin zusammen-
gefasst (Hendrix, 2003; Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Da sich identische Fermionen
innerhalb eines Atomkernes nach dem PAULI-PRINZIP nicht im gleichen Quantenzustand befinden
konnen, kommt es bei einer geraden Anzahl an Teilchen zu einer Paarbildung. Zwei Nukleonen
mit entgegengesetztem Spin koppeln miteinander, was zu einem resultierenden Spin von null
fiihrt (Hendrix, 2003). Der Kernspin tritt somit nur bei Atomen mit ungerader Nukleonenzahl auf
(Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Die Kernspinquantenzahl des Kernspins ist spezifisch fiir unter-
schiedliche Isotope und duRBert sich in einem magnetischen Dipolmoment p (Hendrix, 2003; Rei-
ser, Kuhn and Debus, 2017). Beispiele fir Isotope, die einen Kernspin besitzen sind Wasserstoff
'H, Kohlenstoff 3C, Fluor °F, Natrium %*Na und Phosphor 3!P (Kauffmann, Sauer and Wolfgang,
2011). Fur die Bildgebung mittels MRT ist jedoch zu beachten, dass der gemessene Atomkern in
ausreichender Menge im menschlichen Kérper vorhanden sein und zudem eine hohe Sensitivitat
besitzen muss (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Die Sensitivitdt eines Atomkerns in der
MRT ist gegeben durch den Betrag seines gyromagnetischen Verhaltnisses y (Lauterbur and Li-
ang, 1999). Mit y = 42.6 MHz/T besitzt der Wasserstoffkern H die héchste Sensitivitit der zuvor
genannten Atomkerne (Lauterbur and Liang, 1999). Bei H handelt es sich um einen positiv ge-
ladenen Atomkern, der aus einem einzelnen Proton besteht und in ausreichender Menge im

menschlichen Kérper vorhanden ist (Reiser, Kuhn and Debus, 2017).

In einem feldfreien Raum liegen die magnetischen Momente der Protonen im menschlichen
Korper ungeordnet vor. Sie erzeugen dabei viele ungerichtete Magnetfelder, die sich in der
Summe gegenseitig kompensieren und somit von auflen nicht messbar sind (Kauffmann, Sauer
and Wolfgang, 2011; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). In einem starken Magnetfeld hingegen be-
finden sich die im Gewebe vorhandenen Protonen entweder in einem parallelen oder antiparal-
lelen Zustand in Bezug zu den Feldlinien des duReren Magnetfeldes (Weishaupt, Kochli and Mar-
cinek, 2014). Der energiedrmere, parallele Zustand wird hierbei minimal bevorzugt und fihrt
durch diesen Uberschuss zu einer nach auRBen wirksamen Magnetisierung, die parallel zu dem
externen Magnetfeld steht (Schick, 2005; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn
and Debus, 2017). Diese Magnetisierung wird als Gleichgewichtsmagnetisierung Mo bezeichnet
(Schick, 2005). lhre Starke ist abhangig von der Feldstarke des externen Magnetfeldes, der An-
zahl der untersuchten Protonen sowie der Temperatur (Hendrix, 2003). Je niedriger die Tempe-
ratur ist, desto starker die Magnetisierung (Hendrix, 2003). Der Magnetisierungsvektor lasst sich
in zwei Bestandteile, die Langsmagnetisierung M, und die Quermagnetisierung M,, unterteilen
(Schick, 2005). Ohne externe Einfliisse weist die Gleichgewichtsmagnetisierung Mo nur eine

Langskomponente M, auf (Schick, 2005).



Da die Ausrichtung des Spins der Wasserstoffkerne nicht exakt den Feldlinien des externen Mag-
netfeldes folgt, kommt es zu einer Rotationsbewegung des magnetischen Dipols um die Langs-
achse des externen Magnetfeldes (Hendrix, 2003; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Diese Rotati-
onsbewegung wird als Prazession bezeichnet (Hendrix, 2003). Die Rotationsfrequenz ist die so-

genannte Larmorfrequenz wo (Gleichung 1):

wo =VyBo (1)
In Gleichung 1 sind:
Wo Larmorfrequenz in [MHz]
Y Gyromagnetisches Verhaltnis — fir Protonen ist y = 42,58 MHz/T
Bo magnetische Flussdichte des externen Magnetfeldes in [T]

Sie ist gegeben aus dem Produkt zwischen gyromagnetischem Verhéltnis des Atomkerns und der
Flussdichte des externen Magnetfeldes (Lauterbur and Liang, 1999; Hendrix, 2003). Da alle Spins
eine unterschiedliche Phasenlage der Rotationsbewegung besitzen, ist neben der Lingsmagne-

tisierung in diesem Zustand keine Quermagnetisierung My, messbar (Hendrix, 2003).

Durch Einwirkung eines Hochfrequenzimpulses mit der Larmorfrequenz kommt es zu einer Syn-
chronisation der Prazessionsbewegungen beziehungsweise der Phasenlage, wahrend gleichzei-
tig einige der Protonen von dem energiedrmeren parallelen Zustand in den energiereicheren
antiparallelen Zustand Gberfiihrt werden (Hendrix, 2003). Dieser Vorgang wird auch als ,, Anre-
gung” bezeichnet (Hendrix, 2003). Die Synchronisation der Phasenlage erzeugt eine Quermag-
netisierung My, (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Parallel kommt es durch eine Anderung
der Besetzungszahl zu einer Verringerung der Langsmagnetisierung M, (Hendrix, 2003; Schick,
2005; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Die Besetzungszahl beschreibt die Quantenzu-
stinde, in denen sich die Protonen befinden (Enders, 2006). Durch diesen Effekt ldsst sich die
Gesamtmagnetisierung um einen spezifischen Winkel drehen (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kéchli
and Marcinek, 2014). Dieser Winkel wird als Kippwinkel oder auch Anregungswinkel bezeichnet
und ist abhangig von der Amplitude und der Dauer des Hochfrequenzimpulses (Hendrix, 2003).
Die so aufgebaute Quermagnetisierung rotiert nun in der Larmorfrequenz um die Achse des ex-
ternen Magnetfeldes (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Durch die Rotati-
onsbewegung der Gesamtmagnetisierung wird ein Radiofrequenzfeld emittiert, das als Wech-

selspannung in einer Empfangsspule registriert werden kann (Hendrix, 2003).



2.1.3 Quer- und Langsrelaxation

Die Magnetisierung, die infolge des zuvor beschriebenen Prozesses in den Empfangsspulen des
Magnetresonanztomographen gemessen werden kann, nimmt aufgrund von Spin-Spin- und
Spin-Gitter-Wechselwirkungen schnell wieder ab (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Die-
ser Vorgang, bei dem die Spins wieder in ihren Grundzustand zurtickkehren, wird als Relaxation
bezeichnet (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Als Langsrelaxation wird der Wiederaufbau
der Langsmagnetisierung bezeichnet (Hendrix, 2003). Aufgrund von, durch die Molekularbewe-
gung hervorgerufenen, schwankenden Magnetfeldern kommt es zu einer Wiederherstellung der
urspriinglichen Besetzungszahlen (Hendrix, 2003). Das friihere Gleichgewicht mit leicht Gber-
wiegendem parallelem Zustand wird wiederaufgebaut und die Langsmagnetisierung nimmt er-
neut zu (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Die Zeit, die benétigt wird, bis
63 % der Differenz zwischen Mg und M; erreicht werden, bezeichnet man als T1-Relaxationszeit
(Hendrix, 2003; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Sie ist davon abhéngig, wie schnell die Protonen
ihre Energie an die umliegende Gewebestruktur — das Gitter — abgeben kdnnen, weswegen die-
ser Prozess als Spin-Gitter-Wechselwirkung bezeichnet wird (Hendrix, 2003; Kauffmann, Sauer
and Wolfgang, 2011). T1-Zeiten unterschiedlicher Gewebestrukturen reichen von 0,5 bis 5 Se-
kunden (Weishaupt, Kdchli and Marcinek, 2014). Die Anderung des Spinzustandes von antipa-
rallel zu parallel geht zudem mit einer Dephasierung der Phasenlage einher, die fiir die Querre-
laxation ebenfalls von Bedeutung ist (Hendrix, 2003; Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011). Die
Querrelaxation beschreibt eine Abnahme der Quermagnetisierung M, (Hendrix, 2003; Weis-
haupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Nach Abschalten des Hochfrequenzimpulses kommt es zu
einem Verlust der Phasenkoharenz (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Dies ist auf lokale
Feldinhomogenitdten des externen Magnetfeldes sowie auf einen Energieaustausch zwischen
den einzelnen Spins zurlickzufiihren, weshalb dieser Vorgang auch als Spin-Spin-Relaxation be-
zeichnet wird (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Insgesamt fiihren diese
Prozesse zu einer exponentiellen Abnahme des transversalen Anteils des Gesamtmagnetisie-
rungsvektors (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Die Querrelaxation wird
durch die Zeitkonstanten T2 und T2* charakterisiert (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). T2
beschreibt die reine Spin-Spin-Wechselwirkung, wahrend T2* zuséatzlich die externen Magnet-
feldinhomogenitaten einschliet (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). T2* ist durch den zu-
satzlichen Einfluss der Feldinhomogenitaten kiirzer als T2 (Weishaupt, Kéchli and Marcinek,
2014). Die Zeit, die benotigt wird, bis der transversale Gesamtmagnetisierungsvektor auf 37 %
seines urspriinglichen Betrags abgesunken ist, bezeichnet man als T2-Relaxationszeit (Hendrix,

2003; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Sie ist abhangig
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von der Beweglichkeit der Protonen im Gewebe. Ein hoherer Beweglichkeitsgrad sorgt fir eine
geringere Interaktion der Spins untereinander und somit zu einer langeren Relaxationszeit (Kauf-
fmann, Sauer and Wolfgang, 2011). StandardgroRen verschiedener Gewebestrukturen reichen
hier von etwa 100 bis 300 Millisekunden (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Die T1- und
T2-Relaxationsprozesse finden parallel statt (Hendrix, 2003; Weishaupt, Kochli and Marcinek,
2014; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Je nachdem, welche Relaxationszeit den Bildkontrast be-
stimmt, spricht man von T1- oder T2-gewichteten Bildern (Weishaupt, Kéchli and Marcinek,

2014).

2.1.4 Repetitions- und Echozeit

In der MRT-Bildgebung werden eine Reihe von Hochfrequenzimpulsen und Gradientenfelder in
kurzer Abfolge geschaltet, um eine raumliche Zuordnung zu erméglichen und Daten aufzuneh-
men (Hendrix, 2003). Als Pulssequenz bezeichnet man die Reihenfolge, in der dies geschieht
(Hendrix, 2003). Wichtige Parameter, die variiert werden kdnnen sind die time of repetition (TR,
Repetitionszeit) und die time of echo (TE, Echozeit) (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Die
TR beschreibt den Zeitabstand einer sich wiederholenden Pulssequenz und somit die Zeit, die
dem Gewebe zur Relaxation zur Verfiugung steht (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Fir
T1-gewichtete Bilder ist die Repetitionszeit von groRer Bedeutung, da sie die Zeitspanne be-
stimmt, in der die Spins erneut eine Langsmagnetisierung ausbilden kénnen (Weishaupt, Kéchli
and Marcinek, 2014). Bei einer langen TR haben die Spins aus verschiedensten Geweben ausrei-
chend Zeit, eine erneute Ldngsmagnetisierung auszubilden (Weishaupt, Kéchli and Marcinek,
2014). Dementsprechend ist die Signaldifferenz gering und das Bild ist weniger T1-gewichtet
(Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Bei einer kurzen TR verhilt es sich umgekehrt (Weis-
haupt, Kochli and Marcinek, 2014). Die Signaldifferenz und damit einhergehend auch der Bild-
kontrast sind aufgrund der unterschiedlichen T1-Zeiten der Gewebestrukturen relativ hoch. Man

spricht von einem T1-gewichteten Bild (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014).

Fiir die T2-gewichteten Bilder ist die TE von groRerer Bedeutung (Weishaupt, Kéchli and Marci-
nek, 2014). Bei einer T2-gewichteten Messung kommt es durch die Applikation eines 180°-In-
versionsimpulses zu einer Inversion der Phasenlage (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014).
Dies bewirkt, dass die dephasierenden Spins in eine Rephasierungsbewegung Gbergehen (Weis-
haupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Durch die Inversion der Phasenlage erfahren die Spins erneut
die bestehenden externen Magnetfeldinhomogenitaten, deren Auswirkung auf das Signal somit

kompensiert wird (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Nach genau der gleichen Zeit, die
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zwischen Anregung und Inversion verstrichen ist, Gberschneiden sich die verschiedenen Phasen-
lagen und erzeugen ein messbares Signal (Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014). Dies wird als
Spinecho bezeichnet (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Die TE kann durch Anpassen des
Inversionszeitpunktes beeinflusst werden (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Weishaupt,
Kochli and Marcinek, 2014). Bei einer kurzen TE (<30 ms) hat der T2-Relaxationsprozess gerade
erst begonnen und die Signalunterschiede der verschiedenen Gewebestrukturen sind gering.
Das Bild ist nur schwach T2-gewichtet. Wird eine langere TE gewahlt (>60 ms) ist die Signaldiffe-
renz hoher. Das Bild ist starker T2-gewichtet (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014).

TE und TR kénnen auch so gewahlt werden, dass T1- als auch T2-Kontrast vermieden werden
(Weishaupt, Koéchli and Marcinek, 2014). Dies ist bei einer langen TR und kurzen TE der Fall
(Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Eine lange TR ist ausreichend, um nach der Anregung
erneut eine Langsmagnetisierung aufzubauen. Die TE wird dann derart kurz gewahlt, dass es
noch nicht zu einem Abbau der Quermagnetisierung kommt (Weishaupt, Kéchli and Marcinek,
2014). Diese Bilder werden auch als Protonendichte (PD)-Bilder bezeichnet, da Sie fast aus-
schlief8lich von der Protonenkonzentration im Gewebe abhangig sind. Sie weisen zudem ein ho-

hes Signal-Rausch-Verhaltnis (SNR) auf (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014).

2.1.5 Signal-Rausch-Verhaltnis

Das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) beschreibt das Verhaltnis von dem gemessenen Signal zu
dem Umgebungsrauschen und stellt einen Parameter dar, welcher als MaRstab fir die Beurtei-
lung der Bildqualitat genutzt wird (Nitz, Runge and Schmeets, 2011). Es gibt multiple Moglich-
keiten das SNR zu beeinflussen. So kdnnen gréRere Voxel gemessen werden, um ein starkeres
Signal zu erhalten (Nitz, Runge and Schmeets, 2011). Dies kommt gezwungenermafien mit einer
Reduktion der Auflésung einher (Nitz, Runge and Schmeets, 2011). Eine weitere Moéglichkeit das
SNR zu erhoéhen, liegt in repetitiven Messungen mit anschlieBender Mittelung der Ergebnisse
(Traficante, 1991). Es konnte gezeigt werden, dass so eine Verbesserung des SNR um die Quad-

ratwurzel der Anzahl der Messungen erreicht wird (Traficante, 1991).

2.1.6 Ortskodierung
Um einen Bilddatensatz mittels MRT zu erzeugen, ist es wichtig, das Signal im Raum zuordnen

zu kénnen (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Das Prinzip
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dahinter wird als Ortskodierung bezeichnet (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Es gibt ins-
gesamt drei ortskodierende Verfahren (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Weishaupt,

Kochli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn and Debus, 2017).

Das erste dieser Verfahren ist die Schichtselektion (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014).
Durch das Schalten eines Gradientenfeldes entlang des externen Magnetfeldes wird dieses in-
homogen (Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Es weist nun einen Gradienten auf: Die Feldstarke ist
beispielsweise am Kopfende groRer und am FuBende niedriger oder umgekehrt (Weishaupt,
Kochli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn and Debus, 2017). Dies beeinflusst auch die Larmorfre-
quenz der Wasserstoffkerne, da diese von der Feldstarke abhangig ist (vgl. Gleichung 1). Wird
nun ein Anregungsimpuls gesendet, sind die Bedingungen fiir die Kernspinresonanz nur in einer
Schicht gegeben. Die Dicke dieser Schicht ist abhangig von der Starke des Gradientenfeldes
(Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Weishaupt, Kochli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn
and Debus, 2017).

Wurde nun eine Schicht angeregt, wird mit der sogenannten Phasenkodierung eine Zuordnung
im Raum in einer weiteren Ebene ermoglicht. Dabei wird nach der Anregung ein Gradient ortho-
gonal zu dem Gradienten der Schichtselektion geschaltet (Weishaupt, Kochli and Marcinek,
2014). Dies bewirkt, dass sich die Phasenlage der Spins verandert. In Abhadngigkeit von ihrer Lo-
kalisation erfahren Spins einen starkeren Gradienten und prazedieren entsprechend schneller
oder langsamer (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Die Unterschiedliche Phasenlage der
Spins kann anschlieRend gemessen werden (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Um eine
eindeutige Zuordnung zu ermoglichen, ist eine Reihe von Messungen mit unterschiedlichem

Phasengradienten erforderlich (Lauterbur and Liang, 1999; Hendrix, 2003).

Das letzte Verfahren der Ortskodierung ist die Frequenzkodierung (Hendrix, 2003; Kauffmann,
Sauer and Wolfgang, 2011; Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn and Debus,
2017). Diese ermoglicht eine Zuordnung der Spins entlang der dritten Ebene im Raum (Weis-
haupt, Koéchli and Marcinek, 2014). Fir die Frequenzkodierung wird wahrend der Datenauf-
nahme ein Gradientenfeld geschaltet (Hendrix, 2003). Dies flhrt erneut dazu, dass die angereg-
ten Spins unterschiedlich schnell prazedieren (Weishaupt, Kéchli and Marcinek, 2014). Die hier-
bei registrierten Signale sind anhand dieser Frequenzunterschiede differenzierbar. Es entsteht
ein Frequenzsspektrum, in dem die hoheren Frequenzen den Spins zuzuordnen sind, die einer
héheren Feldstarke ausgesetzt waren (Kauffmann, Sauer and Wolfgang, 2011; Weishaupt, Kéchli

and Marcinek, 2014; Reiser, Kuhn and Debus, 2017).
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2.1.7 Spoiling und Diffusion

Werden die Parameter einer MRT-Pulssequenz so gewahlt, dass die Repetitionszeit kiirzer ist als
die T2-Zeit der Probe, verschwindet die transversale Magnetisierung vor erneuter Anregung
durch einen Hochfrequenzimpuls nicht (Zur, Wood and Neuringer, 1991). Um einen reinen T1-
Kontrast zu erhalten, kann es notwendig sein, die verbliebene transversale Magnetisierung zu
eliminieren. Dies erfolgt durch sogenannte Spoiler-Gradienten (Elster, 1993). Dabei handelt es
sich um einen Gradientenpuls, welcher kurz vor der erneuten Anregung aktiviert wird und somit
zu einer Auffacherung der Phasenlage der Spins fuhrt (Elster, 1993). Diese Auffacherung fiihrt
zu einem Abbau der verbliebenen transversalen Magnetisierung (Elster, 1993). Wahrend die
Notwendigkeit von Spoiler-Mechanismen haufig im Kontext von T1-gewichteten Gradienten-
echosequenzen diskutiert wird(Zur, Wood and Neuringer, 1991; Elster, 1993), wurde auch in
mehreren Studien ein Einfluss der Spoilergradienten auf Messungen der Diffusion untersucht
(Lawrenz and Finsterbusch, 2015; Kobayashi and Terada, 2019). In einer Studie von LAWRENZ ET
AL. wird auf den Einfluss von Kreuztermen bei der Verwendung von Pulssequenzen mit multiplen
Refokussierungspulsen eingegangen. Da jeder Puls einen eigenen Spoilergradienten bendtigt,
flihren diese zu einer erhohten Signalvariation im Vergleich zu Messungen mit einer geringeren
Anzahl von Refokussierungspulsen sowie Spoilergradienten (Lawrenz and Finsterbusch, 2015).
KOBAYASHI ET AL. zeigen, dass die von lhnen verwendeten Spoilergradienten sensitiv fir Diffusion
sind und somit zu Fehlern in der Quantifizierung von Parametern fiihren kdnnen (Kobayashi and

Terada, 2019).

2.1.8 Echo-Planar-Bildgebung

Die Echo-Planar-Bildgebung (eng. Echo-planar Imaging; EPI) bezeichnet ein Verfahren zur Bild-
akquisition welches 1976 von Sir Peter Mansfield entwickelt wurde (Mansfield and Pykett,
1978). Wahrend bei verschiedenen Aufnahmetechniken eine Hochfrequenzanregung genutzt
wird, um ein Echo zu akquirieren, kdnnen mittels EPI multiple Echos nach einer Anregung ge-
messen werden. Dies erfolgt durch die Schaltung alternierender Auslesegradienten und ermdg-
licht eine signifikante Reduktion der Messzeit (Mansfield and Pykett, 1978; Stehling and Liu,
1999). Um zusétzliche Bildinformationen zu erhalten wird nach jedem Echo durch einen Gradi-
entenpuls die Phasenlage der Spins variiert und so eine raumliche Abtastung ermoglicht
(Stehling and Liu, 1999). Die Anzahl der Echos, die mittels einer EPI-Akquisition gemessen wer-

den kdnnen, ist abhadngig von der Relaxationszeit T2* (Stehling and Liu, 1999).
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2.1.9 Fourier-Transformation, k-Raum und Partial-Fourier-Techniken

Das nach einer Hochfrequenzanregung in den Empfangsspulen des MRT messbare elektromag-
netische Signal beinhaltet die durch Frequenz- und Phasenkodierung erzeugten raumlichen In-
formationen der angeregten Wasserstoffkerne (Gallagher, Nemeth and Hacein-Bey, 2008). Um
das gemessene komplexe Signal in seine Frequenzen zu zerlegen und so die raumlichen Infor-
mationen zu erhalten, ist eine Fourier-Transformation notwendig (Gallagher, Nemeth and
Hacein-Bey, 2008). Als Fourier-Transformation wird die mathematische Umwandlung einer
Funktion oder eines Signals aus der Zeitdomane in die Frequenzdomane bezeichnet (Gallagher,
Nemeth and Hacein-Bey, 2008). Die gemessenen Signalinformationen werden zunachst in den
sogenannten k-Raum Ubertragen (Gallagher, Nemeth and Hacein-Bey, 2008). Der k-Raum be-
zeichnet eine Matrix aus Datenpunkten, welche die verschiedenen Ortsfrequenzen und Amplitu-
den des Signals beinhaltet (Gallagher, Nemeth and Hacein-Bey, 2008). Durch eine inverse Fou-
rier-Transformation des k-Raums werden alle Ortsfrequenzen kombiniert und ein Bild erzeugt
(Gallagher, Nemeth and Hacein-Bey, 2008). Da eine Fourier-Transformation symmetrische Da-
ten erzeugt und somit auch der k-Raum Symmetrien aufweist, kann die Menge der zu akquirie-
renden Datenpunkte reduziert werden. Dies wird als Partial-Fourier Imaging bezeichnet. Auf-
grund der geringeren Datenmenge, die gemessen werden muss, kann eine kiirzere Messzeit er-
reicht werden (MacFall, Pelc and Vavrek, 1988). Parallel kommt es jedoch zu einer Reduktion

des Signal-Rausch-Verhaltnisses (MacFall, Pelc and Vavrek, 1988).

2.1.10 Parallele Bildgebung

Eine weitere Mdoglichkeit die Akquisitionszeit zu reduzieren, besteht in der sogenannten paral-
lelen Bildgebung. Bei der Methode GRAPPA (Generalized Autocalibrating partially parallel ac-
quisition) werden Teile des k-Raums nicht gemessen, sondern berechnet. Dies erfolgt auf Basis
mehrerer aus den zentralen Anteilen des k-Raumes berechneten Gewichtungsfaktoren fir die
einzelnen Empfangsspulen. Die Kenntnis dieser Gewichtungsfaktoren erlaubt die Berechnung
einzelner Datenpunkte des k-Raums aus benachbarten, akquirierten Datenpunkten (Deshmane

et al., 2012).

2.2 Magnetresonanzspektroskopie

2.2.1 Allgemeines
Die Magnetresonanzspektroskopie (MRS), auch als NMR-Spektroskopie (engl. Nuclear Magnetic

Resonance) bezeichnet, ist seit ihrer Entdeckung vor 70 Jahren zu einer der wichtigsten Techni-
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ken fir die Bestimmung und Analyse der Struktur, Konfiguration und der Dynamik von Molek-
len geworden (de Graaf, 1998; Atkins and de Paula, 2019). Sie beruht analog zur MRT auf der
Kernspinresonanz, welche die Wechselwirkung von Atomkernen mit elektromagnetischer Strah-
lung innerhalb eines starken externen Magnetfeldes bezeichnet (de Graaf, 1998). Die MRS wird
heutzutage in verschiedenen naturwissenschaftlichen Fachrichtungen angewandt (de Graaf,

1998; Atkins and de Paula, 2019).

Da MRT und MRS auf dem Effekt der Kernspinresonanz beruhen, kann grundsatzlich jeder Atom-
kern mit einer ungeraden Nukleonenzahl in der MRS untersucht werden, da diese einen Gesamt-
drehimpuls (Kernspin) ungleich Null besitzen. Das jeweilige Spektroskopieverfahren wird ent-
sprechend als *H-, 130-, F-, 22Na- und 3'P-Spektroskopie bezeichnet (de Graaf, 1998; Kauffmann,

Sauer and Wolfgang, 2011).

2.2.2 Methodik

Der technische Aufbau eines Magnetresonanzspektrometers entspricht in der Grundstruktur
dem eines Magnetresonanztomographen (siehe Abschnitt 1.1.1) (Atkins and de Paula, 2019).
Die Magnetresonanzspektroskopie beruht darauf, dass neben dulReren Magnetfeldeinfliissen
auch innere Einflisse wie die Elektronenhiille oder benachbarte Atomkerne die Resonanzfre-
quenz eines Stoffes verdndern (de Graaf, 1998; Hendrix, 2003; Weishaupt, Kéchli and Marcinek,
2014; Atkins and de Paula, 2019). Diese kleinen Frequenzunterschiede werden gemessen und
mit einem festgelegten Standard verglichen (de Graaf, 1998; Atkins and de Paula, 2019). Fiir
Protonen (*H-MRS) ist dieser Standard als die Protonenresonanzfrequenz von Tetramethylsilan
(Si(CHs)a4) definiert (Atkins and de Paula, 2019). Die Abweichung der Resonanzfrequenz eines
Kerns von diesem Standard bezeichnet man als chemische Verschiebung (Atkins and de Paula,

2019).

Die Angabe der chemischen Verschiebung erfolgt auf der §-Skala (Gleichung 2) (Atkins and de
Paula, 2019). Diese ist wie folgt definiert:

5= x 10° )
In Gleichung 2 sind:
U gemessene Resonanzfrequenz [Hz]
W Resonanzfrequenz des Standards [Hz]
1) Chemische Verschiebung

16



In einem typischen Spektrum wird die chemische Verschiebung auf der x-Achse und die Signal-
intensitat auf der y-Achse aufgetragen (Abb. 1) (Atkins and de Paula, 2019). In der Literatur wird
in Bezug auf den Faktor 10° die chemische Verschiebung & hiufig in ppm (parts per million) an-

gegeben (Atkins and de Paula, 2019).
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Abbildung 1: Bei 3 Tesla aufgenommenes Spektrum eines Spektroskopiephantoms bestehend aus Wasser, Natriu-
macetat und Lithiumpyruvat in jMRUI. Das Signal des Wassers ist bei einer Frequenz von 4.7 ppm zu erkennen.

2.2.3 invivo Spektroskopie

Fir die in vivo-Spektroskopie wird in den meisten Fillen die 'H-Spektroskopie verwendet, da
Wasserstoff im Vergleich zu den anderen Atomkernen haufig im menschlichen Koérper vor-
kommt und somit ein deutlich besseres Signal-Rausch-Verhaltnis aufweist (de Graaf, 1998). Bei
der in vivo-MRS wird das 'H-Signal unterschiedlicher Metabolite analysiert (de Graaf, 1998). Da
das Signal dieser Metabolite sich nur gering von dem Wassersignal unterscheidet und diese im
menschlichen Kdrper in deutlich geringerer Konzentration vorkommen als Wasser kann es zu
einer Uberschneidung der Resonanzen kommen (de Graaf, 1998). Die Signale der Metabolite
werden folglich von dem Wassersignal tiberdeckt. Um diesen Effekt zu umgehen ist es notwen-

dig, das Wassersignal zu unterdriicken (de Graaf, 1998).

2.2.4 Wasserunterdriickung

Um eine spezifische Resonanzfrequenz wie die von Wasser in einem MRS-Spektrum zu unter-
driicken, sind bestimmte Eigenschaften notwendig, anhand derer die Frequenzen von Metabo-
liten von der Wasserfrequenz getrennt werden konnen (de Graaf, 1998). Dabei muss es sich um
Eigenschaften handeln, die mittels MRS beobachtet werden kdnnen (de Graaf, 1998). Die gan-

gigste Methode ist die sogenannte CHESS-Sequenz (Chemical Shift Selective Saturation) (Haase

17




et al., 1985). Diese nutzt die Differenz der chemischen Verschiebung zwischen Wasser und Me-
taboliten um selektiv Wasser anzuregen (Haase et al., 1985; de Graaf, 1998). Es wird eine kurze
Sequenz von drei frequenzspezifischen Hochfrequenzimpulsen genutzt, um die Spins des Was-
sers in die Transversalebene zu kippen (Haase et al., 1985; de Graaf, 1998). Nach jedem Hoch-
frequenzimpuls wird ein Spoilergradient geschaltet, um die Spins zu dephasieren (Haase et al.,
1985; de Graaf, 1998). Bei einer darauf folgenden Anregung sind die Spins des Wassers noch
dephasiert und werden nicht erneut angeregt. Auf diese Weise lasst sich ein Unterdrickungs-

faktor von iber 10* erhalten (de Graaf, 1998).

2.2.5 Single-Voxel Lokalisierung

Im Gegensatz zu der Bildgebung, bei welcher die HF-Puls 2

Protonenkonzentration flr viele, moglichst
kleine Voxel gemessen wird, kann bei der Mag-

netresonanzspektroskopie zwischen Multi- und

Single-Voxel Spektroskopie unterschieden wer- HF-Puls 1

den (de Graaf, 1998). Bei der Single-Voxel Spekt-

roskopie (SVS) wird das Signal von einem einzel-

nen Voxel aufgenommen, wahrend die Multi-Vo-

xel Spektroskopie Signale eine Matrix von Voxeln  Abbildung 2: Zweidimensionale Veranschaulichung
. . der Anregung durch eine PRESS-Sequenz.
parallel aufnimmt (de Graaf, 1998). Die SVS hat
den Vorteil, dass aufgrund des geringen Messvolumens eine sehr gute Shimmung erreicht wer-
den kann, was zu einer geringeren Linienbreite beziehungsweise héheren Genauigkeit des

Spektrums fiihrt (de Graaf, 1998; Skoch, Jiru and Bunke, 2008).

Um ausschlieRlich einen einzelnen, vorab definierten Voxel anzuregen, werden besondere Lo-
kalisierungstechniken benétigt (de Graaf, 1998). Die Point REsolved Spectroscopy Sequenz
(PRESS) basiert auf insgesamt 3 Hochfrequenzimpulsen (Abb. 2) (de Graaf, 1998). Wahrend die-
ser Pulse wird jeweils ein Feldgradient entlang drei orthogonalen Richtungen geschaltet, was
dazu fuhrt, dass jeder Puls nur eine Schicht entlang des jeweiligen Gradienten anregt. Das an-

schlieRend messbare Echo basiert auf dem Schnittvolumen der drei Schichten (de Graaf, 1998).

2.2.6 Medizinische Anwendung
In der Medizin wird die MR-Spektroskopie verglichen mit der Bildgebung nur bei spezifischen

Fragestellungen angewandt. Hier dient sie unter anderem der Analyse von Molekilstrukturen
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von Proben wie Blut, Speichel, Urin und Weiteren aber auch der Evaluation von
Gewebestrukturen hinsichtlich bestimmter Biomarker (lbrahim and Gopalsamy, 2020). In der
Neuroradiologie dient das N-Acetylaspartat (NAA) als ein solcher Biomarker. Bei NAA handelt es
sich um ein Aminosaurederivat, welches im Gehirn von Saugetieren vorhanden ist und sich
nahezu ausschlieflich innerhalb von Neuronen befindet (Inglese et al., 2008). Dabei eignet es
sich aufgrund der relativ hohen Konzentration sowie einer charakteristischen chemischen
Verschiebung von 2.0 ppm im Vergleich zu Wasser gut fir die Quantifizierung mittels MRS.
Spektroskopische Messungen von NAA werden unter anderem genutzt, um Metastasen von
Gliomen zu differenzieren (Liu et al., 2010). Es konnte zudem gezeigt werden, dass bei vielen
neurologischen Erkrankungen die Konzentration von NAA lokale oder auch globale Unterschiede

aufweist (Inglese et al., 2008).

2.3 Diffusion

2.3.1 Chemische Diffusion und Selbstdiffusion

Der Begriff Diffusion bezeichnet die Bewegung von Teilchen auf molekularer Ebene (Brown,
1828; Jones, 2009a). Sie ist auch bekannt als Brown’sche Molekularbewegung und beruht auf
der thermischen Energie von Molekiilen (Brown, 1828). Sie bedingt sowohl eine spontane Ver-
mischung von Molekilen als auch die Bewegung von lhnen entlang eines Konzentrationsgradi-

enten (Brown, 1828; Fick, 1855).

Mathematisch betrachtet kann die Diffusion als ein sogenannter random walk dargestellt wer-
den (Jones, 2009a; Stickler and Schachinger, 2016). Nach einer bestimmten Zeit bewegt sich ein
Teilchen eine definierte Strecke von seinem Ursprungsort weg, wobei die Richtung des Laufs bei
jeder lteration eine gleichverteilte Wahrscheinlichkeit hat. Die Wahrscheinlichkeitsverteilung
P(r, t), welche am Ende des random walk beobachtet werden kann, hdangt sowohl von der Zeit t
als auch von der Distanz r ab, die betrachtet wird, und bildet eine GauR‘sche Verteilung der Mo-
lekiilverschiebung (Jones, 2009b; Stickler and Schachinger, 2016). Entsprechend dieser Vertei-
lung haben kleinere Diffusionsdistanzen eine hohere Wahrscheinlichkeit als groRe (Brown, 1828;
Einstein, 1905; Jones, 2009a, 2009b). Wird der Beobachtungszeitraum t verlangert, wird die
GauRkurve der Molekiilverteilung flacher und breiter, da sich die einzelnen Molekiile weiter im
Raum verteilen kénnen. Dieser Zusammenhang ist flr einen 3-dimensionalen Raum in Gleichung

3 mathematisch dargestellt (Brown, 1828; Einstein, 1905; Berg, 1984).

r’ = 6Dt (3)
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In Gleichung 3 sind:

r Entfernung zum Ursprungsort [m]
t beobachtete Zeit [s]

m2
D Diffusionskoeffizient [T]

Diese Beziehung erlaubt es, aus der Verschiebung und der beobachteten Zeit den Diffusionsko-
effizienten D fir eine selbstdiffundierende Spezies zu berechnen (Einstein, 1905). Diffusionspro-
zesse im menschlichen Kérper haben zudem Einfluss auf das MR-Signal (Hahn, 1950). Bereits
1950 hat Erwin Hahn gezeigt, dass gerade bei Flissigkeiten mit niedrigen Viskositaten (und ent-
sprechend hohen Diffusionskoeffizienten) die Signalintensitat von Spin-Echo-Sequenzen nicht
nur von den T1- und T2-Zeiten, sondern auch von der Bewegung von Teilchen in Bereiche mit
veranderter Feldstarke hinein abhangt (Hahn, 1950). Diese Einflisse konnen durch spezielle Gra-
dientenschaltungen verstarkt und quantifiziert werden (Stejskal and Tanner, 1965). In biologi-
schem Gewebe findet Diffusion aufgrund natirlicher Barrieren wie den Zellwandstrukturen nur
eingeschrankt statt (Beaulieu, 2002; Mori and Van Zijl, 2002; Jones, 2009a; Laun et al., 2011).
Dies bedingt, dass die beobachtete Verteilung der Molekiile von der GauRkurve abweicht. Ver-
schiedene Einfliisse wie die Zelldichte, Zellpermeabilitdt oder auch die Verlaufsrichtung von Fa-

sern fiihren so zu einer beliebig komplizierten Funktion (Laun et al., 2011).

2.3.2 Diffusionsbildgebung

Bei der Diffusionsbildgebung wird der Kontrast des Bildes durch Diffusionsprozesse definiert und
man kann Diffusionseigenschaften aus ihm ableiten (Jones, 2009a). Die zuvor beschriebene mik-
roskopische Bewegung der Teilchen kann hierbei im MRT nachgewiesen und quantifiziert wer-
den (Jones, 2009a; Shemesh et al., 2011). Die verwendeten Methoden werden als Diffusion-
Weighted-Imaging (DWI) zusammengefasst (Jones, 2009a). Bei einer DWI-Sequenz werden zu-
satzlich zu den Gradienten der Anregung und Ortskodierung noch weitere Gradientenfelder ge-
schaltet, um die Sequenz sensibel fiir Diffusionsprozesse zu machen (Stejskal and Tanner, 1965;
Shemesh et al., 2011). Die Bezeichnung der einzelnen DWI-Sequenzen richtet sich nach der An-
zahl der Diffusionsgradientenpaare oder auch Diffusionswichtungen, die in einer Pulssequenz
geschaltet werden (Shemesh et al., 2016). Wird lediglich eine Diffusionswichtung zwischen An-
regung und Datenaufnahme geschaltet, spricht man von Single Diffusion Encoding (SDE). Ent-
sprechend ist eine Messung mit zwei Diffusionswichtungen als Double Diffusion Encoding (DDE)

definiert (Shemesh et al., 2016).
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2.3.3 Single Diffusion Encoding (SDE)

Das Single Diffusion Encoding wurde 1965 von E. O. STEJSKAL und J. E. TANNER erstmals beschrie-
ben (Stejskal and Tanner, 1965). Durch das Einwirken zweier symmetrischer Gradientenimpulse
vor und nach dem Hochfrequenzpuls einer Spin-Echo-Sequenz (Abb. 3) wird der Einfluss der Dif-

fusion auf die Signalamplitude verstarkt (Stejskal and Tanner, 1965).

RF/Echo ,J\,,, ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, V\/\N ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, 4*,,

— — —5—

Diffusion

Abbildung 3: Aufbau der von E. O. STEJSKAL und J. E. TANNER verwendeten Pulssequenz. Es befindet sich ein diffusi-
onskodierendes Gradientenpaar symmetrisch um einen 180°-HF-Puls (Stejskal and Tanner, 1965).

Durch die Applikation des ersten Gradientenpulses nach der Anregung wird das Magnetfeld in-
homogen (Stejskal and Tanner, 1965; Jones, 2009a; Shemesh et al., 2011). Folglich erfahren die
Protonen ortsabhangig eine Phasenverschiebung (Jones, 2009a). Diese wird durch den 180°-
Hochfrequenzimpuls der Spinecho-Sequenz invertiert und anschliefend durch die erneute Ap-
plikation eines identischen Gradientenpulses bei stationdren Spins wieder kompensiert (Jones,
2009a; Shemesh et al., 2011). Beide Gradienten bewirken eine Veranderung der Prazessionsfre-
quenz und damit der Phasenlage der Spins, welche im Falle eines stationaren Spins allerdings
kompensiert wird (Jones, 2009a). Kam es in dem Zeitraum zwischen den beiden Gradienten zu
einer Bewegung des Spins, wird die Phasenverschiebung nicht komplett revidiert und das Ge-
samtsignal des gemessenen Voxels nimmt ab (Stejskal and Tanner, 1965; Jones, 2009a; Shemesh
et al., 2011). Ein hoherer Diffusionskoeffizient der untersuchten Probe fiihrt so zu einem starke-
ren Signalabfall. Dies ermoglicht durch Messungen unterschiedlicher Gradientenstarke die

Quantifizierung der stattgefundenen Diffusion (Stejskal and Tanner, 1965; Shemesh et al., 2011).

Es wurde gezeigt, dass der soeben beschriebene, durch Diffusionsprozesse bedingte Signalabfall
abhangig von dem Diffusionskoeffizienten der untersuchten Probe sowie dem angewandten b-
Wert (s. u.) ist (Stejskal and Tanner, 1965; Shemesh et al., 2011). In einer Probe mit isotropen
Diffusionseigenschaften lasst sich der Abfall der Signalintensitat wie in Gleichung 4 dargestellt

berechnen (Jones, Horsfield and Simmons, 1999).
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S = Sye TE/T2g=bD (4)

In Gleichung 4 sind:

S gemessene Signalintensitat
So Ausgangsintensitat des Signals

TE Echozeit in [ms]

T, transversale Relaxationszeit in [ms]
2
D Apparent Diffusion Coefficient (ADC) in [mT] (s.u.)
[ s
Der b-Wert in [W] (s.u.)

Dieser Zusammenhang ermdglicht es, aus mehreren Messungen mit unterschiedlichen b-Wer-
ten (s. u.) den Apparent Diffusion Coefficient (ADC, s. u.) der untersuchten Probe zu berechnen

(Jones, Horsfield and Simmons, 1999).

2.3.4 b-Wert

Die in einer DWI-Sequenz angewandten Diffusionsgradienten werden lber den sogenannten
b-Wert weiter spezifiziert (Stejskal and Tanner, 1965; Jones, 2009a). Er setzt sich zusammen aus
dem gyromagnetischen Verhaltnis des untersuchten Kerns, der Gradientenamplitude, der Gra-
dientendauer sowie dem Zeitabstand zwischen den beiden Diffusionswichtungen und berechnet

sich wie folgt (Gleichung 5) (Jones, 2009a):

b=y?G*6*(A-6/3) (5)

In Gleichung 5 sind:

gyromagnetisches Verhaltnis - fir Protonen ist y = 42,58 MHz/T
Gradientenamplitude in [T]

Gradientendauer in [ms]

D o0 <

Zeitlicher Abstand zwischen den Diffusionsgradienten in [ms]

Die Einheit des b-Wertes, welche sich aus der Gleichung ergibt, ist s mm™2. Um den b-Wert und
somit die Starke der Diffusionswichtung zu erhéhen, muss entsprechend Gleichung 5 entweder
die Gradientenamplitude G, der zeitliche Abstand A zwischen den Diffusionsgradienten (ent-
spricht der Diffusionszeit) oder die Gradientendauer § erhoht werden. Bei einer Verdnderung

der Zeitparameter A und § ist allerdings zu beachten, dass dies auch Einfluss auf die beobachtete
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Diffusionsdistanz hat (siehe Gleichung 3) (Jones, 2009a). Um den ADC zu berechnen, ist es dem-
entsprechend wichtig, die Zeitparameter bei den Messungen mit verschiedenen b-Werten kon-
stant zu halten. Da aktuell verwendete Magnetresonanztomographen in ihrer Gradientenam-
plitude jedoch limitiert sind, muss fiir hohe b-Werte eine langere Gradientendauer gewahlt wer-

den (Jones, Horsfield and Simmons, 1999; Kingsley and Monahan, 2004).

2.3.5 Apparent Diffusion Coefficient

Im menschlichen Korper sind die Diffusionseigenschaften abhangig von der Zusammensetzung
des untersuchten Gewebes (Beaulieu and Allen, 1994a; Mori and Van Zijl, 2002; Jones, 2009a).
Unterschiedliche Konzentrationen der gelosten Stoffe (z. B. Hormone, Elektrolyte, Glukose), ak-
tive und passive Transportproteine (z. B. Aquaporine) sowie die Einschrankung der Diffusion
durch Zellwandstrukturen sorgen fir gewebespezifische Diffusionskoeffizienten (Beaulieu and

Allen, 1994a, 1994b, 1999).

In einer DWI-Sequenz werden die Diffusionseigenschaften fiir jeden gemessenen Voxel einzeln
berechnet (Jones, 2009a). Hierbei werden Eigenschaften aus unterschiedlichen Geweben und
aus intrazelluldren sowie extrazelluldaren Anteilen gemittelt. Der so errechnete Diffusionskoeffi-

zient wird als Apparent Diffusion Coefficient (ADC) bezeichnet (Huisman, 2003; Lasi¢ et al., 2011).

Um den ADC zu berechnen, ist es notwendig, zwei Akquisitionen derselben Probe mit unter-
schiedlichem b-Wert anzufertigen (Jones, 2009a). Dazu wird in der Regel eine Aufnahme mit
niedrigem b-Wert (b-Wert nahe 0) und eine mit hohem b-Wert (b-Wert typischerweise bei
b = 1000 s/mm?) durchgefiihrt (Jones, 2009a). Berechnet man dann den Logarithmus von Glei-
chung 4 fir beide b-Werte und dividiert diese, ist es moglich, eine Abschatzung der quantitativen
Diffusionseigenschaften Uber die in Gleichung 6 genannte Formel abzuleiten(Stejskal and Tan-

ner, 1965; Jones, 2009a):

—1 (6)

In Gleichung 6 sind
2
D DerADCin|™]
S

b1 Die b-Werte der zwei Messungen in [#]

l1/2 Die Signalintensitaten der zwei Messungen
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Dies ermoglicht die Berechnung des ADC-Wertes fiir jeden einzelnen Voxel (Stejskal and Tanner,
1965; Jones, 2009a). Durch Uberfiihren der Werte in einen Bilddatensatz, wird die ADC-Karte
generiert. Der Bildkontrast der ADC-Karte enthalt keine Anteile aus T2 oder T1. Er stellt lediglich
die jeweiligen Diffusionskoeffizienten als funktionale Information dar (Huisman, 2003). Ein hel-
ler Voxel entspricht dabei einem hohen ADC und somit einer hohen Rate an Diffusion. Umge-
kehrt ist die Diffusion und somit auch der ADC bei einem dunkleren Voxel verringert (Huisman,

2003).

Wird die Diffusionszeit A lang genug gewahlt, kann zudem ein Einfluss der Zellwandstrukturen
auf den ADC festgestellt werden (Mori and Van Zijl, 2002). Es zeigt sich dabei eine Abhangigkeit
von der Richtung, in der die Diffusionsgradienten geschaltet wurden (Mori and Van Zijl, 2002).
Dies zeigt sich insbesondere in der weien Hirnsubstanz, da diese eine hochgradige Strukturie-
rung aufweist (Shemesh et al., 2011). Die Diffusion ist hier richtungsabhangig, auch ,, anisotrop”
genannt (Mori and Van Zijl, 2002; Jones, 2009a; Shemesh et al., 2011). Dies bedeutet, dass sie
entlang von organisierten Gewebestrukturen eine Diffusionsrichtung bevorzugt (Shemesh et al.,
2011). In der weiRen Hirnsubstanz ist dies sowohl durch die Membranen von Axonen als auch
durch die geordneten, miteinander in Verbindung stehenden Proteinstrukturen innerhalb der
Axone bedingt (Mori and Van Zijl, 2002). Durch die Betrachtung von zylindrischem Kompart-
ments, welche eng gepackt entlang der Z-Richtung nebeneinander liegen ist es moglich, den
Einfluss von Gewebestrukturen auf den ADC zu veranschaulichen (Shemesh et al., 2011). Da die
Diffusion entlang der Z-Achse frei stattfindet, wahrend die Diffusion entlang der X-Achse durch
Wandstrukturen behindert wird, ergeben sich unterschiedliche Werte fiir den ADC. Es gilt ADC,
> ADC (Jones, 2009a; Shemesh et al., 2011).

2.3.6 Diffusions-Tensor-Bildgebung

Um die Diffusion in anisotropem Gewebe zu spezifizieren, ist der ADC allein ungentigend (Jones,
2009a). Es bedarf einer Messung, die die Vorzugsrichtung der Diffusion genauer klassifiziert. Um
dies zu erreichen, kann die Anisotropie durch einen Diffusionstensor beschrieben werden, wel-
cher die Vorzugsrichtung der Diffusion raumlich darstellt (Shimony et al., 1999; Basser and Jo-
nes, 2002; Jones, 2009a). Der Diffusionstensor hat sechs, den unabhéngigen Tensorelementen
entsprechende Freiheitsgrade. Diese konnen mit der Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI), einer
Generalisation des Diffusion-Weighted Imaging, bestimmt werden (Jones, 2009a). Um mittels
DTI die Anteile des Diffusionstensors zu bestimmen, sind mindestens 6 SDE-Messungen entlang

unterschiedlicher Richtungen, sowie eine ungewichtete Messung notwendig (Basser, Mattiello
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and LeBihan, 1994). Dies ermdglicht die Berechnung der Eigenvektoren, welche die Richtungs-
anteile der Diffusion genauer beschreiben (Jones, 2009a). Der Haupteigenvektor zeigt dabei in
die Hauptdiffusionsrichtung, wahrend die anderen beiden Vektoren orthogonal zu ihr ausgerich-
tet sind (Jones, 2009a). Mit den Eigenvektoren sind zudem drei Eigenwerte assoziiert. Diese po-
sitiven Werte beschreiben den gemessenen Diffusionskoeffizienten entlang der Eigenvektoren.
Der Hauptdiffusionsvektor entspricht dabei der Vorzugsrichtung der Diffusion und somit dem
Faserverlauf des zugrundeliegenden Gewebes (Basser and Pierpaoli, 1996; O’Donnell and Wes-

tin, 2011; Shemesh et al., 2011).

Da die Diffusions-Tensor-Bildgebung ein dreidimensionales Abbild der Diffusionseigenschaften
erfasst, ist es moglich, aus den Eigenvektoren und Eigenwerten eine rotationsunabhangige Ab-
bildung der rdaumlichen Verteilung und GréRe der anisotropen Komponente der Diffusion zu ge-
nerieren (Basser, Mattiello and LeBihan, 1994; Jones, 2009a; Shemesh et al., 2011). Diese Diffu-
sionsellipsoide, welche fiir jeden Voxel generiert werden kdnnen, geben so ortsspezifisch Infor-
mationen Uber die Orientierung und den Verlauf von Faserbiindeln wieder (Jones, 2009a). Wei-
terhin ermoglichen sie die Quantifizierung der anisotropen Komponente liber die sogenannte
Fraktionelle Anisotropie (FA) (Jones, 2009a). Diese berechnet sich aus den Eigenwerten und gibt
in Form eines Wertes von 0 bis 1 den Grad der Anisotropie des untersuchten Gewebes wieder.
Dabei steht ein Wert von O fiir isotrope Diffusion, wahrend ein Wert von 1 fiir eine groRtmogli-
che Richtungsabhdngigkeit der Diffusion steht (Basser and Pierpaoli, 1996; O’Donnell and Wes-
tin, 2011).

Ein weiterer Parameter, er mittels DTl berechnet werden kann, ist die Mean Diffusivity (MD).
Dieser Wert entspricht dem Mittelwert der Diffusion tber alle Richtungen in einem Voxel (Jones,

2009a).

2.3.7 Einschrankungen des Single-Diffusion-Encoding

Die Methoden des Single-Diffusion-Encoding bieten eine Vielfalt an Moglichkeiten, Gewe-
bestrukturen genauer zu klassifizieren. Doch wie zuvor beschrieben, sind viele der Diffusionsei-
genschaften fiir den gemessenen Voxel gemittelt. Sofern das Gewebe innerhalb dieses Voxels
moglichst homogen ist, lassen sich mit SDE Eigenschaften wie Faserverlauf oder Diffusionsaniso-
tropie adaquat bestimmen (Shemesh et al., 2011). Da die VoxelgréRen, welche bei der Diffusi-
onsbildgebung verwendet werden, in der Regel ~ 10 mm? betragen, ist davon auszugehen, dass
sich innerhalb eines Voxels mehrere unterschiedliche Faserverldufe befinden (Shemesh et al.,

2011; Lawrenz and Finsterbusch, 2015). Sind mehrere dieser Faserverldufe innerhalb eines Vo-
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xels zufallig orientiert, wird die zugehdrige DTI-Messung einer isotropen Probe entsprechen, ob-
wohl die zugrundeliegende Gewebestruktur auf mikroskopischer Ebene eine anisotrope Diffu-

sion aufweist (Mori and Van Zijl, 2002; Shemesh et al., 2011).

Da Parameter wie die Fraktionelle Anisotropie ebenfalls aus den DTI-Daten berechnet werden
und somit auf dem SDE basieren, sind sie ebenfalls anfallig fir Faserverteilungen. Eine homo-
gene Faserverteilung fiihrt so zu dhnlichen FA-Werten wie bei isotroper Diffusion (Shemesh et

al., 2011; Lawrenz and Finsterbusch, 2015).

2.3.8 Double Diffusion Encoding (DDE)

Ein Ansatz, der die Probleme des Single-Diffusion Encoding aufgreift, ist das Double-Diffusion
Encoding (DDE) (Shemesh et al., 2011). DDE bezeichnet die Applikation von zwei diffusionssen-
sibilisierenden Gradientenpaaren G; und G; zwischen Anregung und Datenaufnahme in einer
MR-Sequenz (Lawrenz and Finsterbusch, 2015; Shemesh et al., 2016). Diese Gradienten haben
dhnlich dem SDE eine Gradientendauer 6; und 6, sowie eine Diffusionszeit A; und A,. Die Zeit
zwischen den beiden Diffusionswichtungen wird als Mixing Time beziehungsweise Mischzeit T,

bezeichnet (Shemesh et al., 2011).

Die ersten Ansatze des DDE wurden 1990 von D. G. CORY ET AL. durchgefiihrt (Cory, Garroway and
Miller, 1990). In einer Studie gelang es ihnen, durch den Vergleich der Signalintensitdten von
zwei DDE-Sequenzen auf die mikroskopische Anisotropie von Hefezellen zu schlieRen (Cory,
Garroway and Miller, 1990). Die Sequenzen unterschieden sich dabei zwischen orthogonal und
parallel ausgerichteten Diffusionsgradienten G; und G,. Im Gegensatz dazu wurden mit einer
SDE-Sequenz Ergebnisse einer isotropen Diffusion registriert (Cory, Garroway and Miller, 1990).
Der theoretische Hintergrund wurde 1995 in einer Studie von P. P. MITRA erarbeitet (Cory, Garro-

way and Miller, 1990; Mitra, 1995; Shemesh et al., 2011).

Die von P. P. MITRA durchgefiihrte Studie analysiert die Signalintensitdt einer DDE-Messungen
fir Diffusion in zufallig orientierten Poren in Abhangigkeit des Winkels ¢ zwischen den beiden
diffusionssensibilisierenden Gradienten (Mitra, 1995). Die von ihm verwendete Sequenz und Ab-
leitung basieren auf der Annahme von idealen Bedingungen, wie unendlich kurzen Gradienten,
einem unendlich langen Zeitabstand zwischen diesen Gradienten und entweder einer unendlich
kurzen oder unendlich langen Mischzeit (Mitra, 1995). Unter diesen Bedingungen zeigt sich fir
eine Probe mit isotropen Diffusionseigenschaften ein Produkt der Gaussverteilungen, wie sie bei
zwei aufeinanderfolgenden SDE-Messungen zu erwarten ware (Mitra, 1995). Eine Abhangigkeit

der Signalintensitat von der Orientierung der Gradientenvektoren kann hier nicht beobachtet
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werden (Mitra, 1995). Wird mit der besagten Sequenz jedoch eine Probe gemessen, die auf mik-
roskopischer Ebene Diffusionsrestriktionen aufweist, sind Signalmodulationen in Abhangigkeit
von dem Winkel zwischen den Gradientenvektoren zu beobachten, welche Informationen bein-
halten, die mit einer SDE-Sequenz nicht erhalten werden konnen (Mitra, 1995; Shemesh et al.,

2011).

Werden exzentrische Poren mit einer unendlich langen Mischzeit gemessen, bildet sich eine
wellenférmige Funktion der Signalintensitaten in Abhangigkeit von dem Winkel zwischen den
Gradientenpaaren (Mitra, 1995; Shemesh et al., 2011). Dabei existieren Maxima bei paralle-
len/antiparallelen und Minima bei orthogonalen Gradientenrichtungen (Mitra, 1995). Wird eine
Mischzeit T, = 0 verwendet, so bilden die Signalintensitaten in Abhadngigkeit des Winkels eine
glockenférmige Funktion. Die Amplitude dieser Funktion korreliert mit der GrofRe der untersuch-
ten Poren (Mitra, 1995; Shemesh et al., 2011). DDE-Pulssequenzen mit einer langen Mischzeit
ermoglichen es, die Richtungsabhangigkeit von Diffusion weiter zu beschreiben und darauf zu
schlieRen, dass die Diffusion auf mikroskopischer Ebene anisotrop ist (Mitra, 1995; Shemesh et

al., 2011; Lawrenz and Finsterbusch, 2015).

2.3.9 Mikroskopische Anisotropie

Die zuvor beschriebene Winkelabhangigkeit der Signalintensitat bei langen Mischzeiten ermdg-
licht eine Beurteilung der Diffusionsanisotropie auf mikroskopischer Ebene und damit der Ex-
zentrizitat von Zellen in biologischem Gewebe (Mitra, 1995; Shemesh et al., 2011). Sie spiegelt
dabei Informationen wider, die auf der mikroskopischen Ebene der Probe ihren Ursprung haben
und mittels konventioneller DTI nicht bestimmt werden kdnnen (Shemesh et al., 2011). So kann
ein Wert berechnet werden, der mit der Exzentrizitat der Zellen in der Probe korreliert (Jesper-
sen et al., 2013; Lawrenz and Finsterbusch, 2015; Szczepankiewicz et al., 2015). Der resultie-
rende Parameter ist die mikroskopische Anisotropie, die den Grad der anisotropen Diffusion in-
nerhalb eines Voxels angibt. Dieser erlaubt es, zwischen isotroper Diffusion und einer homoge-
nen Verteilung anisotroper Fasern zu unterscheiden sowie den Grad der eingeschrankten Diffu-
sion innerhalb unserer Probe zu charakterisieren (Mitra, 1995; Shemesh et al., 2011; Lawrenz
and Finsterbusch, 2015). Da die von MITRA veroffentlichte theoretische Betrachtung der Signal-
modulation anhand zufallig orientierter Poren erfolgte, ist zudem zu beachten, dass fur die Mes-
sung von Gewebestrukturen mit zusatzlicher makroskopischer Diffusionsanisotropie weitere

Anpassungen erforderlich sind (Lawrenz and Finsterbusch, 2011, 2015).
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2.4  Aktuelle Studienlage

Die Durchfiihrbarkeit von Experimenten zur Bestimmung der mikroskopischen
Diffusionsanisotropie an klinischen MRT-Systemen wurde kirzlich durch mehrere Studien mit
verschiedenen Arten von Phantomen und Proben gezeigt (Lawrenz and Finsterbusch, 2011,
2013; Jespersen et al., 2013; Lawrenz, Brassen and Finsterbusch, 2015; Szczepankiewicz et al.,
2015; Nilsson et al., 2018). Weiterhin wurde gezeigt, dass diese Messungen abhangig von der
Orientierung der Probe sowie den verwendeten Gradientenvektoren sind (Jespersen et al.,
2013; Lawrenz and Finsterbusch, 2015; Szczepankiewicz et al., 2015). Um einen
rotationsunabhangigen Wert der mikroskopischen Anisotropie zu erhalten, wurden im Rahmen
mehrerer Studien unterschiedliche Parameter definiert (Jespersen et al., 2013; Lawrenz and
Finsterbusch, 2015; Szczepankiewicz et al., 2015). Die dafiir erforderlichen Messungen
enthalten eine Reihe unterschiedlicher Vektorkombinationen und werden nachfolgend am

Beispiel des MA-Index erlautert (Lawrenz and Finsterbusch, 2015).

Bei dem MA-Index handelt es sich um einen von M. LAWRENZ und J. FINSTERBUSCH in einer 2015
veroffentlichten Studie etablierten Parameter, welcher unabhéngig von der Probanden- und Fa-
serorientierung eine Korrelation mit der mikroskopischen Anisotropie aufweist (Lawrenz and
Finsterbusch, 2015). Er basiert auf der durch DDE-Messungen mit langer Mischzeit erhaltenen,
wellenférmigen Signalmodulation, die bei Messungen von Proben mit mikroskopischer Aniso-
tropie erhalten werden (Mitra, 1995; Lawrenz and Finsterbusch, 2011). Um den Effekt der Sig-
nalmodulation auf die mikroskopisch anisotrope Diffusion zurlickzufiihren, ist es wichtig, wei-
tere auf der Rotation des Gradientenvektors beruhende Signalmodulationen zu minimieren
(Lawrenz and Finsterbusch, 2011). LAWRENZ ET AL. weisen in einer theoretischen Analyse darauf
hin, dass sich bei der Untersuchung einer Probe mit makroskopisch anisotroper Diffusion die
Signalmodulation in Abhangigkeit der Orientierung verdndert. Sie betrachten dabei die Signalin-
tensitdten einer parallel verlaufenden Faserpopulation, die eine hohe makroskopische Diffusi-
onsanisotropie aufweist. Werden beide Gradientenrichtungen parallel entlang der Vorzugsrich-
tung der Fasern angelegt, ist die Signalintensitat geringer, als wenn eine entlang der Faserpopu-
lation und eine orthogonal dazu ausgerichtet ist. Dies widerspricht der bei DDE-Experimenten
zu erwartenden Signalmodulation und beruht darauf, dass die Signaldifferenz zwischen paralle-
len und orthogonalen Diffusionswichtungen entlang einer Faserpopulation deutlich gréRer ist
als der durch die mikroskopisch anisotrope Diffusion induzierte Effekt (Lawrenz and Finster-
busch, 2011, 2015). Um die Effekte von makroskopischer und mikroskopischer Anisotropie zu
trennen ist ein ,isotropes” DDE-Experiment notwendig. Hierbei werden die Gradientenkombi-
nationen iber mehrere im Raum verteilte Richtungen gemessen. Die Werte von Kombinationen

mit gleichem Winkel zwischen den Gradienten werden anschlieRend gemittelt (Lawrenz and
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Finsterbusch, 2015). Um eine rotationsinvariante Messung der mikroskopischen Anisotropie zu
ermoglichen, haben LAWRENZ ET AL. ein Tensor-Modell entworfen, welches auf einer Entwicklung
der von MITRA fiir isotrope Proben berechneten Gleichung bis hin zur vierten Ordnung beruht.
Diese enthalt den DDE-Effekt (Lawrenz, Koch and Finsterbusch, 2010; Lawrenz and Finsterbusch,
2011). Die resultierenden Parameter sind der IMA- und der MA-Index. Der IMA-Index ist die
primare Rotationsinvariante des Tensors und unabhangig von der Orientierung der Probe sowie
makroskopischer Diffusion. Er korreliert nur mit den Effekten mikroskopischer Diffusionsaniso-
tropie, ist dabei allerdings abhangig von der Zell- beziehungsweise Porengrofle innerhalb der
Probe. Folglich ist er kein reines Mal} der Exzentrizitdt. Bei dem MA-Index handelt es sich um
einen groRenskalierten IMA-Index mit Werten zwischen 0 und 1. Die GréBennormierung ermog-

licht es, den Einfluss der PorengréRe zu eliminieren (Lawrenz and Finsterbusch, 2011, 2015).

Eine Studie, die die Durchfihrbarkeit der Bestimmung des IMA an klinischen MRT-Systemen und
seine Korrelation mit den zugrundeliegenden mikroskopischen Eigenschaften der Probe belegt
wurde durchgefiihrt (Lawrenz and Finsterbusch, 2011). Es konnte gezeigt werden, dass die
Werte durch eine Erweiterung der Richtungskombinationen zuverlassiger bestimmt werden
koénnen, da Effekte durch Feldinhomogenitaten sowie unterschiedlicher Reihenfolge der Gradi-
enten reduziert werden. Durch das Hinzufligen von Antipoden, antiparalleler Kombinationen,
weiterer Kombinationen bereits vorhandener Richtungen und reverser Applikation der Richtun-
gen ist es moglich, bis zu 84 Richtungskombinationen zu erhalten (Lawrenz and Finsterbusch,

2015).

Zuvor durchgefiihrte Phantom- und ex vivo-Messungen wurden anschlieBend um in vivo-Mes-
sungen der weillen Hirnsubstanz erganzt. Hier zeigen sich aufgrund der mikroskopischen Aniso-
tropie deutlich positive Werte fiir dem IMA-Index. Eine Erh6hung der Anzahl verwendeter Rich-
tungskombinationen flihrt zu einer geringeren Standardabweichung. Das IMA84-Schema besitzt
somit die geringste Fehleranfalligkeit und wurde im Folgenden als Grundlage fir die Berechnung
des MA-Indexes verwendet (Lawrenz and Finsterbusch, 2015). Bei einem Vergleich von IMA, MA
und FA zeigen sich in Regionen, von denen bekannt ist, dass Faserverteilungen vorhanden sind,

normale Werte fiir IMA und MA, wahrend die FA reduziert ist (Lawrenz and Finsterbusch, 2015).

Die Rotationsinvarianz der Messungen wurde durch einen Vergleich der MA-Werte bei unter-
schiedlichen Szenarien demonstriert. So wurden in vivo-Messungen mit einer Rotation des Rich-
tungsschemas, einer Rotation des Probanden sowie einer Kombination aus beiden durch-ge-
fihrt (Lawrenz and Finsterbusch, 2015). Fiir alle Voxel mit einer FA groRer als 0.08 wurde der
primare Eigenvektor mittels DTI bestimmt und anschliefend die Werte des MA-Index gegen Azi-

mut- und Polarwinkel der Faserorientierung aufgetragen. Signifikante Abweichungen konnten
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lediglich in den Randbereichen der weiflen Hirnsubstanz nachgewiesen werden (Lawrenz and
Finsterbusch, 2015). Dies kann auf eine Abweichung der Schichtorientierung zurickzufiihren
sein. Insgesamt ergab sich eine Standardabweichung der MA-Werte von unter 2 % fiir beide
Winkel. Somit wurde gezeigt, dass die Messungen des MA-Index unabhangig von der absoluten
Orientierung des Kopfes, der Orientierung der diffusions-kodierenden Gradienten sowie der Ori-
entierung der gemessenen dominanten Fasern sind (Lawrenz and Finsterbusch, 2015). Damit
kann dieser Parameter eine praktikable Lésung zur Charakterisierung der Gewebemikrostruktur
im menschlichen Gehirn an klinischen MRT-Systemen darstellen. LAWRENZ ET AL. merken mit dem
Verweis auf weitere Studien an, dass die Dauer der Gradientenpulse an klinischen Magnetreso-
nanztomographen zu einer Abnahme der Anisotropie-assoziierten Signalmodulation flihrt (Law-

renz and Finsterbusch, 2015).

Eine Kombination von DDE-Sequenzen mit einer spektroskopischen Sequenz wurde bisher nur
an Ultrahochfeldmagnetresonanztomographen mit einer Feldstarke von 7 Tesla durchgefihrt.
Hier konnte gezeigt werden, dass eine spektroskopische DDE-Sequenz in der Lage ist, die win-
kelabhangige Signalmodulation des DDE-Effektes und somit auch die mikroskopische fraktio-
nelle Diffusionsanisotropie pFA einzelner Metabolite in vivo nachzuweisen. Bei der uFA handelt
es sich um ein mit dem MA-Index vergleichbaren MaR, welches eine andere mathematische De-
finition besitzt. Dabei konnte insbesondere festgestellt werden, dass eine niedrigere UFA bei
Sequenzen mit niedrigeren b-Werten gemessen wurde. Unter der Annahme, dass der Beitrag
des Extrazellularraumes zu dem gemessenen Signal bei hoheren b-Werten abnimmt, kann davon
ausgegangen werden, dass der Extrazellularraum einen geringeren Grad an mikroskopischer Dif-
fusionsanisotropie aufweist als intrazelluldre Anteile. Dies zeigt sich insbesondere in der grauen
Hirnsubstanz, wo die uFA von Wasser um Faktor 3 geringer ist als in weiRer Hirnsubstanz. Die
Autoren verweisen hier auf die Exzentrizitat des Extrazellularraumes in weiller Hirnsubstanz auf-
grund der dichten Anordnung von Axonen. Somit ermoglicht die DDE-Spektroskopie eine Diffe-
renzierung der Diffusionseigenschaften von Intra- und Extrazellularraum und stellt ein mogliches
Werkzeug der Beurteilung der Integritat der Neuronen insbesondere in grauer Hirnsubstanz dar,
da die Eigenschaften des Extrazellularraumes bei hoheren b-Werten nicht mit abgebildet wer-
den (Lundell et al., 2021). Bisherige Studien an klinischen Magnetresonanztomographen haben
in der DDE-Bildgebung signifikant niedrigere Werte der mikroskopischen Diffusionsanisotropie
in grauer Hirnsubstanz im Vergleich zu weiRer Hirnsubstanz nachgewiesen (Lawrenz and Fins-

terbusch, 2019).
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3 Material und Methoden

3.1 MRT-Untersuchungen

Alle Messungen wurden an einem Magnetresonanztomographen MAGNETOM Prisma der Firma
Siemens Medical Solutions (Erlangen, Deutschland) mit einer Feldstédrke von Bo =3 T, einer ma-
ximalen Gradientenstarke von G = 80 mT/m und einer Slew Rate von 200 T/m/s durchgefihrt.

Fiir alle Messungen wurde eine 64-Kanal-Kopfspule verwendet.

3.1.1 Anatomische Messungen

Fiir die anatomischen Messungen wurde eine FLASH-Localizer-Sequenz (Fast Low Angle Shot)
mit einer Auflésung von 1.0 x 1.0 mm, einer Schichtdicke von 5 mm, einer Bandbreite von 260
Hz verwendet. So sind insgesamt drei Schichten entlang der Hauptachse des MRT-Systems mit
folgenden Parametern akquiriert worden: TR 6.5 ms; TE 2.5 ms; Flipwinkel 15°; Field of View

(FoV) 320 x 320 mm.

Bei den spektroskopischen Messungen wurde die Localizer-Sequenz um eine MPRAGE-Sequenz
(Magnetization Prepared — Rapid Gradient Echo) mit einer Auflosung von 1.0 x 1.0 mm, einer
Schichtdicke von 1.0 mm, einer Bandbreite von 240 Hz erganzt, um eine bessere Positionierung
des gemessenen Voxels zu ermoglichen. Es wurden insgesamt 240 Schichten mit folgenden Pa-

rametern akquiriert: TR 2300 ms; TE 2.98 ms; Flipwinkel 9°; Field of View 256 x 192 mm.

3.1.2 Sequenzen

Sowohl in der durchgefiihrten Bildgebung als auch in der Spektroskopie sind zunachst zwei ver-
schiedene Sequenzstrukturen mit unterschiedlichen Spoilereinstellungen evaluiert worden, um
ihren Einfluss auf die Signalstabilitdt zu untersuchen. Diese Sequenzen unterscheiden sich in der
Orientierung der angewandten Diffusionsgradienten, sowie der Anzahl der verwendeten 180°-
HF-Pulse. Die erste Sequenz basiert auf den von LAWRENZ ET AL. genuzten Sequenzen und ver-
wendet einen 180°-HF-Puls innerhalb der Mischzeit t,,, sowie antiparallele Diffusionsgradienten

(Abb. 4). (Lawrenz and Finsterbusch, 2013, 2015)
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RF/Echo

Diffusion ‘D' U ...............

Abbildung 4: Doppelt diffusionsgewichtete MRT-Pulssequenz mit einem refokussierenden 180°-HF-Puls. Der 180°-HF-
Puls befindet sich innerhalb der Mischzeit 1. Die Diffusionsgradienten eines Paares weisen eine entgegengesetzte
Polaritat auf.

Bei der zweiten Sequenz wird ein zusatzlicher 180°-HF-Puls geschaltet. Dies erlaubt die Nutzung
einer PRESS-Anregung. Weiterhin wird durch die zusatzlichen HF-Pulse das Signal refokussiert
und somit resistenter fiir externe Einfliisse. Die beiden HF-Pulse befinden sich innerhalb von A

zwischen den Diffusionsgradienten. Diese sind folglich parallel ausgerichtet (Abb. 5).

RF/Echo

Diffusion T

Abbildung 5: Doppelt diffusionsgewichtete MRT-Pulssequenz mit zwei refokussierenden 180°-HF-Pulsen. Die beiden
180°-HF-Pulse befinden sich innerhalb von A. Die Diffusionsgradienten eines Paares sind parallel ausgerichtet.

3.2 Phantommessungen

Die Phantommessungen wurden an insgesamt drei unterschiedlichen Phantomen durchge-

fihrt:
e Wasserphantom: 1.25g NiSO4 x 6H,0 (Nickelsulfat) auf 1000g
destilliertes Wasser
e Spektroskopiephantom: 8.2g Na C;H30; (Natriumacetat) + 9.6g C3Hs0sLi
(Lithiumpyruvat) auf 1000g destilliertes Wasser
e N-Dodecan-Phantom >99.9 % N-Dodecan
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Jedes dieser Testobjekte besitzt ein isotropes Diffusionsverhalten. Entsprechend ist bei DDE-Ex-
perimenten eine Signalmodulation in Abhdngigkeit von dem Winkel zwischen den Diffusions-
wichtungen nicht zu erwarten und jede zu beobachtende Modulation auf experimentelle Prob-
leme zuriickzufihren. Nach der Aufnahme einer Localizer-Sequenz werden zunachst die ver-
schiedenen Sequenzstrukturen am Wasserphantom und dem N-Dodecanphantom evaluiert. Da-
bei werden zunachst Messungen der Echoplanarbildgebung durchgefiihrt, um an den Experi-
menten von LAWRENZ ET AL. anzusetzen. AnschlieBend erfolgen dann die spektroskopischen Mes-

sungen.

3.3  Echo-Planar-Bildgebung

Fiir die DDE-Bildgebung wurde eine Echo-Planar-Sequenz (Echo Planar Imaging — EPI) verwen-
det, die den in der Einleitung erwdhnten Studien entspricht (siehe Kapitel 1.4). Das Messproto-
koll beinhaltet ein Richtungsschema basierend auf einer Kombination von 8 unterschiedlichen
Richtungen, in zwei raumlichen Ebenen. Vor jeder Sequenz wurde das systemintegrierte, erwei-
terte Shimprotokoll durchgefiihrt. Fir die diffusionsgewichteten Aufnahmen wurden b-Werte
von b =0 s mm2im Referenzbild und b = 500 s mm beziehungsweise b = 2500 s mm verwen-
det. So wurden insgesamt 20 transversale Schichten bei einer Auflésung von 4,0 x 4,0 mm, einer
Schichtdicke von 4 mm, einer Bandbreite von 2520 Hz, 7/8 Partial Fourier Sampling und einem
GRAPPA-Beschleunigungsfaktor von 2 bei einer Echozeit TE von 135 ms aufgenommen. Des Wei-
teren wurden die folgenden Parameter verwendet: TR 4000 ms; Flipwinkel 90°; Field of View
256 x 224 mm. Fir die Phantommessungen der EPl wurde ein N x N Richtungsschema in Phase-
Read-Richtung (PR) untersucht. Es wurden insgesamt 64 verschiedene Richtungskombinationen

basierend auf 8 unterschiedlichen Richtungen gemessen.

Zunachst wird die sequenzspezifischen Signalmodulation von den in Kapitel 3.1.2 prasentierten
Sequenzen bewertet. AnschlieBend wird fiir die neue Sequenz Rephased for Diffusionweighting
der Einfluss der Diffusionsparameter sowohl fiir einen b-Wert von b = 500 s mm2und b = 2500 s
mm untersucht. Diese Messungen sind an dem Wasserphantom sowie dem N-Dodecan-Phan-
tom durchgefiihrt worden. Die genauen Parameter sind in den folgenden Kapiteln fiir die jewei-

ligen b-Werte aufgefiihrt.
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3.3.1 Sequenzstruktur und Spoilermodi

Um die Einfliisse der angewandten Sequenzen auf die Signalmodulation zu untersuchen, wurden
die in Kapitel 3.1.2 vorgestellten Sequenzstrukturen evaluiert. Bei der Sequenz mit zwei refokus-
sierenden HF-Pulsen (Abb. 5) wurde neben aktiviertem und deaktiviertem Spoilergradienten der
neue Spoilermodus Rephased for Diffusionweighting hinsichtlich der sequenzbedingten Signal-
modaulation evaluiert. Bei diesem sind die Spoilergradienten deaktiviert. Die notwendige Spoiler-
wirkung wird durch eine Verringerung des b-Wertes des ersten diffusionskodierenden Gradien-
tenpaares um 25% Uber die geschalteten Diffusionsgradienten erreicht. So werden Kreuzterme
reduziert und eine hohere Signalstabilitat erreicht. Die genauen Sequenzstrukturen kdnnen Ab-

bildung 6 und 7 entnommen werden.

— TE

RE/Echo ,\Aﬁ ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, «\/\”ﬂ[\p*

X-Gradient /_\\/ ————— /_\ —————— /_\ ,,,,,,,,

Y-Gradient

Z-Gradient ;Q\ /_\ ****** /_\ ;ﬁt\ ———————— /_\/—\/_\ ——————

Abbildung 6: Spoilergradienten einer doppelt diffusionsgewichteten Sequenz mit zwei refokussierenden HF-Pulsen
und eingeschalteten Spoilergradienten.
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90° 180° 180° Echo
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Abbildung 7: Spoilergradienten einer doppelt diffusionsgewichteten Sequenz bei Verwendung des Spoilermodus Re-
phased for Diffusionweighting.
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Fiir die Messungen wurde das jeweilige Phantom zentral in dem MRT positioniert und die Re-
gion-of-Interest (ROI) nach Messung der Localizer-Sequenz manuell mittig in dem Phantom po-
sitioniert. Die verwendete ROl war kugelformig mit einem Durchmesser von 2,5 cm. Die Mess-
ergebnisse wurden anschlieBend mit der in der Literatur verwendeten Sequenzstruktur in
Tm verglichen. Damit ein Einfluss der verwendeten Diffusionsparameter ausgeschlossen werden
kann, wurden identische Parameter verwendet. Bei einem b-Wert von b =500 s mm™ wurden
die Messungen mit einer Diffusionsgradientendauer 6 = 8.0 ms und einer Separationszeit
A =31.0 ms durchgefiihrt. Die Mixing Time betrug bei beiden Sequenzen 1, = 40.0 ms. Die Mes-
sungen mit einem b-Wert von b = 2500 s mm2 wurden mit einer Diffusionsgradientendauer von
6 =16.6 ms, einer Separationszeit A = 31.4 ms und einer Mixing Time t,, = 30.0 ms. Bei einem b-
Wert von b = 2500 s mm war eine Messung mit eingeschaltetem Spoilergradienten mit den
gewadhlten Diffusionsparametern nicht moglich, da ein systemseitiger Abbruch der Messung auf-
grund einer technisch nicht realisierbaren Gradientenamplitude erfolgte. Hier wurde, um den-

noch einen Vergleich zu ermdglichen eine Gradientendauer von § = 18.0 ms gewahlt.

3.3.2 Evaluation der Gradientendauer

Um einen moglichen Einfluss der Diffusionsgradientendauer & auf die Messtabilitdt der neuen
Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting zu eruieren, wurden bei einem b-Wert von
b=500s mm™ und b =2500s mm? Messungen mit unterschiedlicher Diffusionsgradienten-
dauer durchgefiihrt. Beide Messreihen wurden erneut an dem Wasserphantom und dem
N-Dodecanphantom durchgefiihrt. Die genauen Messparameter sind der Tabelle 1 zu entneh-

men.

Tabelle 1: Diffusionsparameter der EPI-Sequenzen bei Variation der Diffusionsgradientendauer 6.

b-Wert Diffusionsgradien- Separationszeit A Mischzeit T,
tendauer é

14.8 ms

14.0 ms
500 s mm™? 12.0 ms 31.0 ms 30.0 ms
10.0 ms
8.0 ms
6.8 ms
14.0 ms
2500 s mm? 15.0 ms 37.0ms 30.0 ms
16.0 ms
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3.3.3 Evaluation der Mischzeit

Des Weiteren wurde der Einfluss der Mischzeit T, auf die Signalmodulation der Sequenz Repha-
sed for Diffusionweighting fiir die b-Werte b = 500 s mm2und b = 2500 s mm untersucht. Diese
Messungen wurden sowohl an dem Wasserphantom als auch an dem N-Dodecanphantom

durchgefihrt. Die Parameter sind in Tabelle 2 aufgefiihrt.

Tabelle 2: Diffusionsparameter der EPI-Sequenzen bei Variation der Mischzeit t,,.

b-Wert Diffusionsgradien- Separationszeit A Mischzeit t,
tendauer 6

45.0 ms
40.0 ms
500 s mm2 8.0ms 31.0 ms 35.0 ms
30.0 ms
25.0 ms
32.0ms
2500 s mm 15.0ms 35.0ms 28.0 ms
24.0 ms
20.0 ms

3.3.4 Evaluation der Separationszeit

AbschlieBend wurde der Einfluss der Separationszeit auf die Signalmodulation der Sequenz bei
b-Werten von b =500 s mm=2 und b = 2500 s mm= untersucht. Auch diese Messungen wurden
sowohl an dem Wasserphantom als auch an dem N-Dodecanphantom durchgefiihrt. Die Para-

meter sind in Tabelle 3 aufgefiihrt.

Tabelle 3: Diffusionsparameter der EPI-Sequenzen bei Variation der Separationszeit A.

b-Wert Diffusionsgradien- Separationszeit A Mischzeit T,
tendauer 6

36.0 ms
33.0ms
500 s mm? 8.0ms 30.0 ms 30.0 ms
27.0 ms
24.0 ms
21.0 ms
22.0 ms
2500 s mm? 15.0 ms 20.0 ms 30.0 ms
18.0 ms

Fur die Bestimmung des Signal-Rausch-Verhéltnisses (SNR) der EPI-Messungen wurde das Hin-
tergrundrauschen der Messungen analysiert. Hierzu wurden 4 quadratische ROls aulRerhalb des
jeweiligen Phantoms definiert, welche sich in einem Abstand von mindestens einem Zentimeter

von dem Phantom befinden (Abb. 8).
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Abbildung 8: Darstellung der ROIs fiir die Bestimmung des Hintergrundrauschens fur das
Wasserphantom (links) und das N-Dodecanphantom (rechts)

Die Signalintensitaten dieser ROIs wurden gemittelt und als Wert fir das Rauschen genutzt. An-
schlieRend wird die Signalintensitat der ROl innerhalb des Phantoms durch die, des Rauschens
geteilt, sodass fur jeden Messschritt das SNR berechnet werden kann. Angegeben werden das
maximale SNR, das minimale SNR sowie Mittelwert, Varianz und Standardabweichung fir die

jeweilige Messreihe.

3.4 Spektroskopie

Bei den spektroskopischen Messungen kam eine PRESS-Spin-Echo-Sequenz an dem in Kapitel
3.2 beschriebenen Spektroskopiephantom zum Einsatz. Um eine kurze Messzeit zu gewahrleis-
ten, wurde fir die Evaluation der Messparameter am Phantom ein Richtungsschema mit 8 x 8
Richtungskombinationen verwendet. Abschliefend wurde das MA-Richtungsschema (siehe Ka-
pitel 2.4) mit insgesamt 84 verschiedenen Richtungskombinationen evaluiert. Vor jeder Sequenz
wurde zundchst ein erweiterter systemintegrierter Shim durchgefihrt. Im Anschluss wurden die
Shim-Parameter manuell Gberprift und eine Optimierung durch Anpassung der Shim-Gradien-

tenin X, Y und Z Richtung vorgenommen.

Bei den spektroskopischen Messungen wurden die Sequenzstrukturen in t,, und Rephased for
Diffusionweighting hinsichtlich ihrer Messstabilitat bei variablen Diffusionsparametern unter-
sucht und verglichen. Bei diesen Messungen wurde analog zu der EPI ein b-Wert von b =500 s
mm2 und b =2500 s mm™ verwendet. Zudem wurde untersucht, ob die Lokalisation sowie die
Dimensionen des gemessenen Voxels einen Einfluss auf die Signalmodulation haben. Bei jeder

Sequenz wurde ein Flipwinkel von 90°, eine Bandbreite von 1200 Hz sowie eine reduzierte Was-
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serunterdriickung bei einer Echozeit von 135 ms und einer Repetitionszeit von 6000 ms verwen-
det. Es wurde ein ein N x N Richtungsschema mit 64 Richtungskombinationen in Phase-Read-

Richtung (PR) bei einer VoxelgréRe von 25 x 25 x 25 mm?® gemessen.

3.4.1 Sequenzstruktur und Spoilermodi

Die zuvor bereits fiir die EPI evaluierten Sequenzstrukturen mit den Spoilermodi, On*, ,,Off“ und
Rephased for Diffusionweighting (Siehe Abb. 6 & 7) sowie die in der Literatur verwendete Se-
guenz mit Refokussierungspuls in T, werden auch fiir die Spektroskopie hinsichtlich des Einflus-
ses auf die Signalmodulation verglichen. Dabei wurde bei der Sequenz in t» bei spektroskopi-
schen Messungen ein weiterer Hochfrequenzpuls vor der ersten Diffusionswichtung geschaltet,
um eine PRESS-Anregung zu ermoglichen. Die antiparallele Ausrichtung der Diffusionsgradien-
ten einer Diffusionswichtung bleibt erhalten. Diese Messungen sind sowohl an dem Spektrosko-
piephantom als auch an dem N-Dodecanphantom fiir die b-Werte b =500 s mm=2und b = 2500 s
mm durchgefiihrt worden. Bei einem b-Wert b =500 s mm™ wurden fiir alle Sequenzen eine
Gradientendauer von 6 = 8 ms, eine Separationszeit A =31 ms und eine Mischzeit 1, =30 ms
verwendet. Bis auf die Mischzeit entsprechen diese Parameter denen, die zuvor in der EPI eva-
luiert wurden (siehe Kapitel 3.3.1). Bei der Mischzeit handelt es sich um einen Parameter, wel-
cher nach der DDE-Theorie (siehe Kapitel 2.3.8) bei isotroper Diffusion in der gemessenen Probe
keinen Einfluss auf die diffusionsbedingte winkelabhangige Signalmodulation hat. Um einen
moglichen sequenzinternen Einfluss auszuschlieRen, wird die Signalmodulation bei unterschied-

lichen Mischzeiten in Kapitel 3.4.3 weiter untersucht.

Bei einem b-Wert b = 2500 s mm2 betrug die Gradientendauer & = 15 ms, die Separationszeit
A =33 ms und die Mischzeit t» = 19 ms. Bei eingeschaltetem Spoiler musste die Gradienten-

dauer aufgrund von Systemlimitationen um 2 Millisekunden verlangert werden.

3.4.2 Evaluation der Gradientendauer

Der Einfluss der Gradientendauer auf die Signalstabilitdt der Spektroskopiesequenz wurde un-
tersucht. Die Signalmodulation der Sequenzstrukturen in t, und Rephased for Diffusion-
weighting ist bei einem b-Wert von b =500 s mm™ fiir das Spektroskopiephantom und das N-
Dodecanphantom bestimmt worden. Bei einem b-Wert von b = 2500 s mm2 konnte die Signal-
modulation nur fir das N-Dodecanphantom evaluiert werden, da eine Auswertung der Ergeb-
nisse des Spektroskopiephantoms aufgrund eines zu geringen Signal-Rausch-Verhaltnisses nicht

moglich war. Die genauen Parameter, welche verwendet wurden, sind in Tabelle 4 aufgefihrt.
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Tabelle 4: Diffusionsparameter der Spektroskopie-Sequenzen bei Variation der Diffusionsgradientendauer &.

Sequenz b-Wert Diffusionsgradi-  Separationszeit Mischzeit t,
entendauer é A
12.0 ms
500 s mm™ 10.0 ms 31.0 ms 30.0 ms
intm 8.0 ms
17.0 ms
2500 s mm™ 16.0 ms 33.0ms 15.0 ms
15.0 ms
12.0 ms
Rephased for 500 s mm™ 10.0 ms 30.0 ms 30.0 ms
Diffusion- 8.0 ms
weighting 17.0 ms
2500 s mm™ 16.0 ms 33.0ms 30.0ms

15.0 ms

3.4.3 Evaluation der Mischzeit

Variable Mischzeiten wurden fir einen b-Wert von b =500 s mm™ und b = 2500 s mm evalu-
iert. Diese Messungen sind an dem Spektroskopiephantom und dem N-Dodecanphantom durch-
geflihrt worden. Die Auswertung erfolgte fiir das Spektroskopiephantom nur bei einem b-Wert
von b=500s mm=2, da das Signal-Rausch-Verhiltnis bei héherem b-Wert zu gering war. Die

exakten Parameter konnen Tabelle 5 entnommen werden.

Tabelle 5: Diffusionsparameter der Spektroskopie-Sequenzen bei Variation der Mischzeit 7.

Sequenz b-Wert Diffusionsgradi-  Separationszeit Mischzeit T,
entendauer 6 A

40.0 ms

35.0ms

500 s mm 8.0ms 31.0 ms 30.0 ms
intm 25.0 ms
20.0 ms

20.0 ms

2500 s mm™ 16.4 ms 31.4ms 16.0 ms
12.0 ms

35.0 ms

500 s mm 8.0 ms 29.0 ms 30.0 ms
Rephased for 25.0 ms
Diffusion- 20.0 ms
weighting 20.0 ms
2500 s mm™ 15.0 ms 35.0 ms 16.0 ms
12.0 ms
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3.4.4 Evaluation der Separationszeit

AbschlieBend wurde zudem der Einfluss der Separationszeit auf die Signalmodulation bei b-Wer-
ten von b =500 s mm2und b = 2500 s mm2 untersucht. Auch diese Messungen wurden sowohl
an dem Wasserphantom als auch an dem N-Dodecanphantom durchgefiihrt. Die gewahlten Pa-

rameter sind in Tabelle 6 aufgefihrt.

Tabelle 6: Diffusionsparameter der Spektroskopie-Sequenzen bei Variation der Separationszeit 4.

Sequenz b-Wert Diffusionsgradi- Separationszeit Mischzeit t,
entendauer é A
35.0ms
32.0ms
500 s mm™ 8.0 ms 29.0 ms 29.0 ms
in tm 26.0 ms
23.0ms
34.0ms
2500 s mm™ 17.0ms 32.0 ms 13.0ms
30.0ms
41.0 ms
38.0ms
500 s mm? 8.0ms 35.0ms 30.0 ms
Rephased for 32.0ms
Diffusion- 29.0 ms
weighting 26.0 ms
36.0ms
2500 s mm™ 17.0 ms 34.0ms 20.0 ms
32.0ms

3.4.5 Richtungsschemata

Der Einfluss unterschiedlicher Richtungsschemata wurde ebenfalls untersucht. Verglichen wur-
den die 2-dimensionalen N x N Richtungsschemata in Phase-Read- (PR), Phase-Slice- (PS) und
Read-Slice-Ebene (RS) mit 64 Richtungskombinationen basierend auf 8 individuellen Richtungen
in der jeweiligen Ebene. Zusatzlich wurde das 3-dimensionale ,,MA“-Richtungsschema mit 84
Richtungskombinationen basierend auf 9 Richtungen und deren Antipoden evaluiert. Letztere
dient der Praparation fiir mogliche in vivo-Messungen, da sich das MA-Schema als adaquate

Methode fiir die Bestimmung des MA-Index gezeigt hat (siehe Kapitel 2.4).

3.4.6 Offcenter-Messung
Eine lokalisationsbedingte Signalmodulation wurde mittels Messungen auRerhalb des Isocen-
ters evaluiert. Hierzu wurde der gemessene Voxel um 25 Millimeter versetzt. Diese Off-Center

Messungen wurden fir eine Verschiebung des Voxels nach anterior, posterior, kranial, kaudal
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sowie Rechts und Links lateral des Isocenters durchgefiihrt. Als Richtungsschema wurde, das aus

84 Richtungskombinationen bestehende MA-Schema verwendet.

3.4.7 Variation der Voxeldimensionen

Unterschiedliche Voxeldimensionen sind untersucht worden. Verglichen wurden Voxel mit den
Kantenlangen 20 mm x 20 mm x 40 mm bei unterschiedlicher Orientierung der Langsachse.
Diese befindet sich entweder auf der Anterior-Posterior-Achse, der kraniokaudalen Achse oder
der Rechts-Links-Achse. Das Volumen dieser Voxel entspricht in etwa dem, des zuvor gemesse-

nen Voxel mit identischer Seitenldnge (25mm3).

3.5 Auswertung der MRT-Untersuchungen

Die erfassten Daten wurden mit den Programmen Matlab und jMRUI (Java-based Magnetic Re-
sonance User Interface) verarbeitet. Diese Softwarepakete wurden aufgrund ihrer Fahigkeit zur
genauen Verarbeitung und Analyse der Daten ausgewahlt, wobei der Schwerpunkt auf der Be-

stimmung der Intensitatswerte und des Signal-Rausch-Verhaltnisses (SNR) lag.

3.5.1 Auswertung der Echo-Planar-Bildgebung

Die Auswertung der Bilddateien erfolgte in Matlab Version 9.6.0 R2019a. Die Datenanalyse der
EPI erfolgte durch Konvertierung der DICOM-Bilddateien des Siemens Magnetom Prisma in das
nifti-Dateiformat unter Verwendung des "Statistical Parametric Mapping"-Softwarepakets
(SPM) fiir Matlab. Bei dem nifti-Dateiformat handelt es sich um ein offenes Dateiformat der
»Neuroimaging Informatics Technology Initiative”. Es wird heute von einer GroRzahl 6ffentlich
zuganglicher Neuroimaging-Softwarepakete als Standardformat genutzt und ermdoglicht so eine
softwarelbergreifende Verarbeitung der Bilddateien. Eine nifti-Datei enthélt dabei sowohl Bild-
informationen inklusive der gewahlten Orientierung als auch den sogenannten Header mit
Meta-Informationen (Larobina and Murino, 2014). Einer der wichtigsten Aspekte der Datenana-
lyse in dieser Studie war die genaue Bestimmung des Signal-Rausch-Verhaltnisses. Um dies zu
erreichen, wurde die Fahigkeit von SPM genutzt, nifti-Dateien verschiedener ROIs flir unter-
schiedliche Messungen zu erstellen. Diese ROIs wurden manuell erstellt, was eine gezielte Aus-
wertung bestimmter Regionen in den Bilddateien ermoglichte. Dieser Ansatz erlaubt es, Regio-
nen aullerhalb der gemessenen Phantome zu definieren, die als Referenz fiir die Quantifizierung

des SNR dienen. Diese Methode der ROI-Definition ermdglicht eine prazisere Auswertung des
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SNR, da sie die exakte Anpassung an die Lokalisation des gemessenen Phantoms ermoglicht

(Abb. 9).

Abbildung 9: Positionierung einer kugelformigen ROl mit einem Radius von 25 mm innerhalb des Wasserphantoms
mit SPM.

Die Auswertung der Intensitatswerte aus der ROl erfolgte in einem Matlab-Skript. Dabei wurden
zunachst die Intensitatswerte aus der vorab definierten ROI fir jedes Bild gemittelt und die
prozentuale Abweichung von dem Gesamtmittelwert von allen Bildern berechnet. Es erfolgte
eine Gruppierung der Bilddateien anhand des angewandten Richtungsschemas. Bilder, bei
denen der Winkel zwischen den beiden Diffusionswichtungen identisch war, wurden
zusammengefasst. Die fir jeden Winkel gemittelte Abweichung vom Gesamtmittelwert wurde

anschlieRend in einem Graphen aufgetragen.

Fiir die Bestimmung des Signal-Rausch-Verhaltnisses (SNR) der EPI-Messungen wurde das Hin-
tergrundrauschen der Messungen analysiert. Hierzu wurden 4 quadratische ROIs aulRerhalb des
jeweiligen Phantoms definiert, welche sich in einem Abstand von mindestens einem Zentimeter

von dem Phantom befinden (Abb. 10).
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Abbildung 10: Darstellung der ROlIs fiir die Bestimmung des Hintergrundrauschens fiir das
Wasserphantom (links) und das N-Dodecanphantom (rechts)

Die Signalintensitaten dieser ROIs wurden gemittelt und als Wert fir das Rauschen genutzt. An-
schlieRend wird die Signalintensitat der ROl innerhalb des Phantoms durch die, des Rauschens
geteilt, sodass fur jeden Messschritt das SNR berechnet werden kann. Angegeben werden das
maximale SNR, das minimale SNR sowie Mittelwert, Varianz und Standardabweichung fir die

jeweilige Messreihe.

3.5.2 Auswertung der Spektroskopiedaten

Die Auswertung der Spektroskopie-Messungen erfolgte mit jMRUI v5.2.1 & v6.0 beta sowie Mat-
lab Version R2019a & R2023a. Bei jMRUI handelt es sich um ein java-basiertes Interface, welches
der Analyse von in vivo MR-Spektroskopiedaten dient (Abb. 11) (Naressi et al., 2001; Stefan et
al., 2009). Es enthalt eine Vielzahl von Werkzeugen fiir die Verarbeitung, Analyse und Visualisie-
rung von MRS-Daten, einschlieBlich Methoden zur Wasserunterdriickung und Quantifizierung
von Metaboliten-Konzentrationen. Die Quantifizierung der Metabolit-Peaks erfolgte mit AMA-
RES (advanced method for accurate, robust, and efficient spectral fitting), einem Least-Squares-
Algorithmus, der fir die Quantifizierung von simulierten und in vivo Spektren mit niedrigem SNR
geeignet ist (Vanhamme, van den Boogaart and van Huffel, 1997) Der neben dem Wassersignal
darstellbare Peak kann dem Natriumacetat, welches in dem Spektroskopiephantom gel6st ist,
zugeordnet werden. Mit einer chemischen Verschiebung von 1.92 ppm entspricht es nahezu
dem in vivo vorkommenden N-Acetylaspartat. Bei dem AMARES-Algorithmus handelt es sich um
einen least-squares Algorithmus, welcher fiir die Quantifizierung rauschiger MR-Spektren ge-

dacht ist (Vanhamme, van den Boogaart and van Huffel, 1997).
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Abbildung 11: Darstellung eines MR-Spektrums des Spektroskopiephantoms in jMRUI. Der Peak bei etwa 2 ppm ge-
hort zu dem Natriumacetat.

Die so erhaltenen Intensitatswerte wurden in Matlab importiert und in einem Skript ausgewer-
tet. Wie bereits bei der Auswertung der EPI-Dateien wurden die Intensitatswerte fir Spektren
mit identischem Winkel zwischen den Diffusionswichtungen gemittelt und die prozentuale Ab-
weichung von dem Gesamtmittelwert errechnet. Diese wurde dann fiir jeden Winkel in einem

Graphen aufgetragen.

Das Signal-Rausch-Verhaltnisses (SNR) der Spektroskopie-Messungen wurde ebenfalls mittels
jMRUI analysiert. Das Programm gibt bei der Auswertung der einzelnen Peaks fiir jeden Mess-
schritt die Signalintensitat des quantifizierten Peaks, die Intensitdt des Hintergrundrauschens

sowie das SNR an. Um das Hintergrundrauschen zu berechnen, wird Gleichung 7 genutzt.

(7)
g =
In Gleichung 7 sind
o Die Standardabweichung des Rauschens in der Zeitdomane
Ore Die Varianz des Rauschens des reellen Signalanteiles der Zeitdomane

Oim Die Varianz des Rauschens des imagindren Signalanteiles der Zeitdomane

Die Berechnung des SNR erfolgt dann tber Gleichung 8.

Smax (8)

o VN

SNR =

In Gleichung 8 sind
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Smax  Die Signalintensitat des modellierten Spektrums
o Die Standardabweichung des Rauschens in der Zeitdomane

N Anzahl der Datenpunkte in dem freien Induktionszerfall

Angegeben werden das maximale SNR, das minimale SNR sowie Mittelwert, Varianz und Stan-

dardabweichung fiir jeweils eine Messreihe.

3.5.2 Levene-Test

Um die statistische Signifikanz der unterschiedlichen Messtabilitdt der beiden Sequenzstruktu-
ren zu vergleichen wurde ein Levene-Test durchgefiihrt. Hierbei handelt es sich um ein statisti-
sches Verfahren, mit dem gepriift werden kann, ob die Varianzen von zwei Gruppen signifikant
unterschiedlich sind (, Test auf Varianzhomogenitat“). Der hier erhaltene p-Wert gibt die Signi-
fikanz der Abweichung an, wobei ein p-Wert < 0.05 fiir einen signifikanten Unterschied hinsicht-
lich der Varianzverteilung und somit der Stabilitat der beiden Messreihen steht. Verglichen wer-
den hierbei die Messparameter, welche fir zukiinftige in vivo erarbeitet wurden. Dabei handelt
es sich um die in 3.4.5, 3.4.6 und 3.4.7 beschriebenen Messungen mit MA-Schema sowie Varia-

tion der Voxeldimensionen und -lokalisationen.
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4 Ergebnisse
4.1 Echo-Planar-Bildgebung

Die Messungen der Echoplanarbildgebung wurden durchgefiihrt, um das verwendete System
sowie die eingesetzten Sequenzen zu validieren. Weiterhin dienten Sie der Vorbereitung der
Spektroskopie. Es sollte evaluiert werden, welche der mit spektroskopischen Messungen kom-
patiblen Sequenzen die hochste Messstabilitdt sowie das beste Signal-Rausch-Verhiltnis auf-
weist. Da die verwendeten Phantome ein isotropes Diffusionsverhalten aufweisen, ist folglich
jede zu beobachtende Signalmodulation auf experimentelle Probleme zurlickzufiihren, welche
es zu optimieren gilt. Diese Probleme kdnnten bei in vivo Messungen die Bestimmung der mik-

roskopischen Anisotropie erschweren oder anisotrope Diffusion vortauschen.

Die Sequenz mit einem einzelnen HF-Puls innerhalb der Mischzeit wird im Folgenden als in tm,
die Sequenz mit je einem HF-Puls zwischen den Diffusionsgradienten als Rephased for Diffusion-
weighting bezeichnet. Insgesamt bestatigen die Ergebnisse die experimentelle Durchfiihrbarkeit
doppelt-diffusionsgewichteter EPI-Messungen an dem von uns verwendeten System. Auch die
fir die spektroskopischen Messungen neu konstruierte Sequenz mit zusatzlichem HF-Puls und
verandertem Spoiler-Setup wies eine ausreichende Messstabilitat auf. Die einzelnen Messreihen
sowie die zugehorigen Signal-Rausch-Verhaltnisse der Messungen sind anschliefend aufgefihrt.
Eine Auswertung der DDE-EPI war bei einem b-Wert von b = 2500 s mm™ ausschlieBlich fiir das
N-Dodecanphantom méglich. Die Messungen im Wasserphantom wiesen aufgrund des in Rela-
tion zu N-Dodecan erhéhten Diffusionskoeffizienten ein zu niedrigen Signal-Rausch-Verhaltnis

auf.
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4.1.1 Sequenzstruktur und Spoilermodi
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Abbildung 12: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Signals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswichtungen
bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen, N-Dodecanphantom, b = 500 s mm

Die Struktur eine Pulssequenz hat maRgeblichen Einfluss auf die erhaltene Signalmodulation
(Abb. 12). Sie bestimmt die Entstehung von Kreuztermen oder auch einem stimulierten Echo
und es ist entsprechend wichtig, diese systemischen Einfllisse auszuschlieBen. Dabei sind auf-
grund lhrer Unterschiede insbesondere die Sequenzen in 1, und Rephased for Diffusion-
weighting interessant. Wahrend in T, an den Experimenten von LAWRENZ ET AL. ansetzt und der
Validierung des Systems dient, handelt es sich bei Rephased for Diffusionweighting um eine, der
mit einer PRESS-Anregung kompatiblen Sequenzen. Ein Vergleich mit den reguldren Spoilergra-
dienten soll den Einfluss der Spoilergradienten auf die Signalstabilitat zeigen.

Im Wasserphantom bei einem b-Wert von b = 500 s mm™ kann die geringste Signalmodulation
bei der Sequenzstruktur mit einem refokussierenden HF-Puls in der Mischzeit T, gemessen wer-
den. Die Messungen mit parallelen/antiparallelen sowie orthogonalen Gradientenkombinatio-
nen wurden gemittelt, wobei eine relative Signalintensitat von 0.0821 % bei paralleler/antipa-
ralleler und -0.0206 % bei orthogonaler Ausrichtung erzielt wurde. Die Sequenzstruktur Repha-
sed for Diffusionweighting zeigte eine maximale Abweichung der relativen Signalintensitdt von
0.2180 %. Hier ergab die Mittelung der Messungen mit parallel/antiparallel geschalteten Gradi-
entenpaaren eine relative Signalintensitat von -0.2031 % Die orthogonalen Kombinationen wie-
sen eine gemittelte relative Signalintensitdt von 0.0488 % auf. Die Messungen mit aktivierten
Spoilergradienten weisen eine im Vergleich erhohte Signalvariation auf. So kann bei paralle-
len/antiparallelen Diffusionsgradienten eine relative Signalintensitdt von 1.065 % gemessen
werden, was potenziell auf die Entstehung von Kreuztermen infolge parallel geschalteter Diffu-
sionsgradienten hindeutet. Bei Messungen mit deaktiviertem Spoilergradienten kann wie erwar-

tet eine signifikant héhere Signalmodulation in Abhangigkeit von dem Winkel mit deutlichen
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Maxima bei parallel geschalteten Gradientenpaaren gemessen werden. Dieses Maximum be-
tragt 4.09 % und beruht auf der fehlenden Unterdriickung von Storsignalen. Diese Ergebnisse
zeigen, dass das von uns verwendete System abhangig von der gewahlten Sequenz die Stabilitat
aufweist, welche fiir die Messung des winkelabhangigen DDE-Signals mittels EPI notwendig ist.
Weiterhin kann gezeigt werden, dass der Spoilermodus Rephased for Diffusionweighting fir eine
winkelabhangige Messung des DDE-Signals mit zwei refokussierenden HF-Pulsen im Wasserpha-
ntom geeignet ist, wahrend es bei reguldren Spoilergradienten zu einer winkelabhangigen Sig-
nalmodulation kommt.

Tabelle 7: Signal-Rausch-Verhaltnisse von EPI-Messungen mit unterschiedlichen Sequenzstrukturen bei einem b-
Wert von b =500 s mm-2im Wasserphantom.

Sequenz- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
struktur SNR weichung
HF in T, \ 8.9388 8.80 9.08 0.005 0.0708
Reph f. DW \ 9.6254 9.24 9.97 0.0206 0.1434
Spoiler on \ 7.3427 6.49 9.10 0.3130 0.5595
Spoiler off \ 7.3901 7.23 7.93 0.0167 0.1292

Ein Vergleich der Signal-Rausch-Verhéltnisse (Tab. 7) der verschiedenen Sequenzstrukturen hat
Unterschiede aufgezeigt. Das hochste SNR konnte bei der Sequenz Rephased for Diffusion-
weighting gemessen werden. Die Ursache kdnnte auf einer geringeren Interaktion von Spoiler-
gradienten und Diffusionsgradienten basieren. Weiterhin flihrt auch der verringerte b-Wert des
ersten diffusionskodierenden Gradientenpaares bei dieser Sequenz zu einer geringeren diffusi-
onsbedingten Signalabschwachung und somit zu einem hoheren SNR. Die Sequenzstruktur mit
einem HF-Puls innerhalb der Mischzeit wies ein geringgradig niedrigeres SNR auf, was insbeson-
dere durch eine geringere Standardabweichung im Vergleich mit den restlichen Sequenzen ge-
kennzeichnet war. Bei den Messungen mit eingeschaltetem oder deaktiviertem Spoiler-Gradi-
enten konnte im Gegensatz zu den anderen Sequenzen ein niedrigeres SNR gemessen werden.
Wadhrend bei aktivierten Spoilergradienten womdglich eine Interaktion zwischen Spoiler- und
Diffusionsgradienten vorliegt, kann es bei deaktivierten Spoilergradienten auch zur Bildung von

Kohéarenzpfaden kommen, welche Einfluss auf die Signalintensitat haben.
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Abbildung 13: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 14: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen, N- tungen bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen, N-
Dodecanphantom, b = 500 s mm-2 Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2

In dem N-Dodecanphantom zeigten sich bei b = 500 s mm fiir alle Sequenzstrukturen niedri-
gere winkelabhangige Signalmodulationen in der Echoplanarbildgebung (Abb. 13). Signifikante
Unterschiede zwischen den einzelnen Sequenzstrukturen konnten nicht nachgewiesen werden.
Bei der Sequenz mit einem refokussierenden HF-Puls in t, betrugen die gemittelten relativen
Signalintensitaten fur parallele/antiparallele Gradientenkombinationen 0.0014 % und bei ortho-
gonalen 0.0033 %. Bei Verwendung von Rephased for Diffusionweighting konnte eine gemittelte
relative Signalintensitat von -0.0253 % fiir parallele/antiparallele und 0.0051 %fiir orthogonale
Kombinationen gemessen werden. Auch bei eingeschalteten beziehungsweise deaktivierten
Spoilergradienten konnte eine niedrige Abweichung vom Mittelwert beobachtet werden. Bei
aktiviertem Spoiler ergab sich fir orthogonal zueinander ausgerichteten Gradienten eine rela-
tive Signalintensitat von -0.0009 %. Bei parallelen/antiparallelen Gradienten lag Sie bei
0.0024 %. Ohne den Einsatz von Spoilergradienten betrug die relative Signalintensitdt orthogo-
naler Gradientenkombinationen 0.0064 % und die der Parallelen/Antiparallelen -0.0075 %. Ma-
xima bei parallelen Gradientenkombinationen wie sie im Wasserphantom fiir die Sequenzen mit
aktiviertem oder deaktiviertem Spoiler zu beobachten waren kénnen in dem N-Dodecanphan-
tom nicht nachgewiesen werden. Es ware denkbar, dass der verwendete b-Wert bei niedrigerem
Diffusionskoeffizienten der Probe nicht zu einer signifikanten Signalabschwachung und somit

auch nicht zu der Ausbildung spezifischer Maxima/Minima fiihrt.
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Tabelle 8: Signal-Rausch-Verhaltnisse von EPI-Messungen mit unterschiedlichen Sequenzstrukturen bei einem b-
Wert von b =500 s mm-2im N-Dodecanphantom.

Sequenz- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
struktur SNR weichung
HF in t, ‘ 22.3250 22.03 22.69 0.0218 0.1477
Reph f. DW ‘ 21.6078 21.33 21.97 0.0264 0.1626
Spoiler on \ 21.4218 20.37 22.84 0.3484 0.5903
Spoiler off ‘ 21.4950 21.15 21.81 0.0216 0.1470

Die Signal-Rausch-Verhéltnisse dieser Messreihe waren deutlich héher (Tab. 8). Dies ist ebenfalls
auf den niedrigeren Diffusionskoeffizienten des N-Dodecan zuriickzufiihren. Der diffusionsbe-
dingte Signalabfall ist deutlich niedriger und das SNR entsprechend héher. Ein Vergleich der Se-
guenzstrukturen zeigte in Bezug auf das SNR nur geringe Unterschiede. Der im Wasserphantom
gemessene Vorteil der Rephased for Diffusionweighting-Sequenzstruktur war in dem N-Dode-
canphantom nicht mehr nachweisbar. Die geringere Diffusion in der Probe kdnnte den Effekt
der hoheren Signalstarke bei Verringerung der Gradientenamplitude des ersten diffusionskodie-
renden Gradientenpaares abschwachen. Das hochste SNR ist hier bei der Sequenz mit nur einem

refokussierenden HF-Puls messbar.

Die Erhdhung des b-Werts auf b = 2500 s mm fiihrte in dem N-Dodecanphantom zu einer ho-
heren Signalmodulation (Abb. 14). Dies beruht auf einer deutlich starkeren Signalabschwachung
durch die erhéhten Diffusionsgradienten und somit starkerem Einfluss des Hintergrundrau-
schens. So kann fiir die EPI-Sequenz in T, bei b = 500 s mm2im Wasserphantom eine Reduktion
der Signalstdarke um etwa 88,6 % gemessen werden. Im Dodecanphantom fallt die Reduktion
aufgrund der hoheren Viskositat und dem somit erniedrigten Diffusionskoeffizienten des N-
Dodecans geringer aus. Sie betragt 57,5 %. Bei der Erh6hung des b-Werts auf b = 2500 s mm™
ist die Signalreduktion aufgrund der stiarkeren Diffusionsgradienten ausgepragter. Hier kann
eine Reduktion um 96,8 % gemessen werden. Der Einfluss des Hintergrundrauschens auf die
Signalmodulation ist bei b = 2500 s mm™ somit erwartungsgemaR am hdchsten. So ergaben bei
der Sequenz in T, die Messungen mit orthogonal ausgerichteten Diffusionsgradienten eine ge-
mittelte relative Signalintensitat von 0.0684 % und die paralleler und antiparalleler Kombinatio-
nen 0.1601 %. Bei Verwendung von Rephased for Diffusionweighting lag die relative Signalinten-
sitat fur orthogonale Gradienten bei 0.1252% wahrend fur parallele/antiparallele Schaltungen
0.0565% gemessen werden konnten. Auch bei erh6htem b-Wert zeigten die Messungen mit ak-
tivierten beziehungsweise deaktivierten Spoilergradienten geringe Signalmodulationen. Die Dif-
ferenz der relativen Signalintensitat orthogonaler und paralleler/antiparalleler Gradientenkom-
binationen betrug bei der Sequenz mit aktiviertem Spoiler und zwei HF-Pulsen 0.07595 %. Die

Sequenz ohne Verwendung der Spoilergradienten wies eine Differenz von 0.77298 % auf.
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Tabelle 9: Signal-Rausch-Verhaltnisse von EPI-Messungen mit unterschiedlichen Sequenzstrukturen bei einem b-
Wert von b = 2500 s mm-2 im N-Dodecanphantom.

Sequenz- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
struktur SNR weichung
HF in t, | 1.2718 1.2476 1.2919 0.000067 0.0082
Reph f. DW | 1.4742 1.4470 1.4961 0.00013107 0.0114
Spoiler on | 1.2059 1.1659 1.2576 0.00035109 0.0187
Spoiler off | 1.2147 1.1941 1.2336 0.00005969 0.0075

Die signifikant hohere Signalabschwachung durch die erhéhten Diffusionsgradienten spiegelt
sich auch in den zugehorigen SNRs wider (Tab. 9). Diese fallen deutlich geringer aus. Das héchste
SNR konnte erneut bei der Sequenz Rephased for Diffusionweighting gemessen werden. Dies
konnte auf der Reduzierung der Amplitude des ersten diffusionskodierenden Gradientenpaares
beruhen. Da der Einfluss von Rauschen durch Mittelung mehrerer Messungen reduziert wird,
kann bei insgesamt 16 Kombinationen orthogonaler und paralleler/antiparalleler Diffusionsgra-

dienten der Einfluss um den Faktor 4 reduziert werden.

Insgesamt waren die Unterschiede zwischen den Sequenzen in dem N-Dodecanphantom unab-
hdangig von dem gewadhlten b-Wert nicht signifikant. Die Sequenz Rephased for Diffusion-
weighting weist auch hier die grundlegende Stabilitat auf, die notwendig ist, um spektroskopi-
sche Messungen mit einer PRESS-Anregung durchzufiihren. Um weitere Einfllsse auf die Signal-
modulation auszuschlieBen, werden in separaten Messreihen die unterschiedlichen Diffusions-

parameter (Gradientendauer, Mischzeit und Separationszeit) weiter untersucht.

4.1.2 Evaluation der Gradientendauer
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Abbildung 15: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Signals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswichtungen
bei unterschiedlicher Gradientendauer, Wasserphantom, RfDW, b = 500 s mm-2
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Die Verwendung einer kurzen Gradientendauer 6 geht bei konstantem b-Wert mit einer Erho-
hung der Gradientenamplitude einher. Da bei héherer Amplitude auch starkere Wirbelstrome
entstehen kénnen, muss zur addaquaten Quantifizierung von Diffusion ein systematischer Ein-
fluss der Gradientendauer ausgeschlossen werden. Ein Vergleich der Signalmodulationen in Ab-
hangigkeit von der Gradientendauer 6 ergab fiir EPI-Sequenzen der Sequenz Rephased for Dif-
fusionweighting im Wasserphantom bei b = 500 s mm™ unabhingig von der gewéhlten Gradien-
tendauer relative Signalintensitaten unter 0.2 % des Durchschnittswertes (Abb. 15). Signifikante
Unterschiede zwischen den Sequenzen konnten nicht nachgewiesen werden. Die hochsten Ab-
weichungen der Signalintensitdt konnten bei der maximal mdglichen Gradientendauer von
6 = 14.8 ms sowie bei der minimal moglichen Gradientendauer & = 6.8 ms beobachtet werden.
Die geringste Signalmodulation bei Mittelung anhand des Winkels zwischen den Gradientenpaa-
ren konnte bei 6 = 12.0 ms gemessen werden. Die gemittelte Signalintensitat antiparalleler und
paralleler Gradientenkombinationen betrug hier 0.00463 %. Bei Orthogonalen lag Sie
bei -0.0012 %. Die hochste Abweichung der gemittelten Signalintensitat wurde mit 0.049 % fiir
orthogonale und 0.0414 % fir parallele/antiparallele Gradientenkombinationen bei einer Gra-
dientendauer von 10.0 ms gemessen. Die Vorliegenden Ergebnisse zeigen keine systematische
Komponente hinsichtlich der Signalmodulation im Wasserphantom.

Tabelle 10: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Gradientendauer bei einem
b-Wert von b = 500 s mm-2im Wasserphantom.

Gradienten- Gemitteltes @ Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung
14.8 33.5979 32.7167 34.4727 0.1226 0.3502

14.0 33.6307 32.7805 34.6728 0.1901 0.4360

12.0 33.3094 32.4690 33.9661 0.1226 0.3502

10.0 33.2315 32.5899 34,1185 0.1148 0.3388

8.0 32.8431 32.2575 33.4968 0.0894 0.2991

6.8 32.4648 31.8937 33.1246 0.0827 0.2877

Die Signal-Rausch-Verhadltnisse in Abhdngigkeit von der Gradientendauer kénnen Tabelle 10 ent-
nommen werden. Es fallt auf, dass eine Reduktion der Gradientendauer & zu einer geringgradi-
gen Abnahme des SNR fiihrte. Dabei lag das minimale gemittelte SNR bei § = 6.8 ms 3.4668%
unter dem maximalen gemittelten SNR. Eine mogliche Ursache kann in der bereits angesproche-
nen Induktion von Wirbelstromen liegen, welche bei der Reduktion der Gradientendauer und

somit der Erhéhung der Gradientenamplitude verstarkt werden.
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Abbildung 16: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 17: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer, N- tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer, N-
Dodecanphantom, RfDW, b = 500 s mm-2 Dodecanphantom, RfDW, b = 2500 s mm

Auch im N-Dodecanphantom lieR sich fiir die Sequenz Rephased for Diffusionweighting bei EPI-
Messungen kein Trend hinsichtlich der Hohe der Signalmodulation in Abhangigkeit der Gradien-
tendauer feststellen (Abb. 16). Es fallt auf, dass unabhangig von der Gradientendauer bei einem
b-Wert von b = 500 s mm™ ein Maximum der Signalintensitat bei parallelen Gradienten und ein
Minimum bei antiparallelen Gradienten gemessen werden konnte. Betrachtet man die gemit-
telte relative Signalintensitat orthogonaler sowie bei paralleler/antiparalleler Gradientenkombi-
nationen kdnnen nur geringgradige Abweichungen festgestellt werden. Orthogonale Kombina-
tionen wiesen eine maximale Abweichung von 0.015 % bei 6 = 6.8 ms auf. Bei parallelen/antipa-
rallelen Kombinationen betrug die hochste Abweichung 0.0076 % bei 6 = 14.0 ms. Bei einer Er-
héhung des b-Wertes auf b = 2500 s mm™ war die sequenzbedingte Signalmodulation im Ver-
gleich hoher. Die maximale Abweichung der Signalintensitdt betrdagt 0.4464 % bei 45° fir
6 = 14.0 ms. Gemittelt nach orthogonalen und parallelen/antiparallelen Gradientenkombinatio-
nen zeigte sich die héchste Signalmodulation bei 6 = 16.0 ms. Fiir orthogonale Kombinationen
betragt die gemittelte relative Signalintensitdt 0.167 % und fur parallele/antiparallele Kombina-
tionen 0.1039 %. Auch in Bezug auf die Gradientendauer kann keine signifikante Abweichung

von dem Mittelwert festgestellt werden.

Tabelle 11: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Gradientendauer bei einem
b-Wert von b =500 s mm2im N-Dodecanphantom.

Gradienten- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung
14.8 22.2197 21.9678 22.4301 0.0141 0.1188

14.0 22.1614 21.8502 22.5868 0.0186 0.1365

12.0 22.1154 21.8811 22.3568 0.0142 0.1191

10.0 21.9849 21.7569 22.2665 0.0146 0.1206

8.0 21.9269 21.5289 22.2154 0.0257 0.1602

6.8 21.8207 21.5179 22.1766 0.0165 0.1286
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In dem N-Dodecanphantom kommt es ebenfalls zu einem leichten Abfall des SNR in Abhangig-
keit von der Gradientendauer (Tab. 11). Der prozentuale Abfall zwischen maximalem und mini-
malem gemitteltem SNR liegt hier bei 1.7957 %.

Tabelle 12: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Gradientendauer bei einem
b-Wert von b = 2500 s mm-2 im N-Dodecanphantom.

Gradienten- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer SNR weichung
16.0 \ 1.5182 1.5009 1.5420 9.9439e-05 0.0100

15.0 ‘ 1.5221 1.4941 1.5449 1.1269e-04 0.0106

14.0 \ 1.5253 1.5011 1.5543 1.3290e-04 0.0115

Der bei einem b-Wert von b = 500 s mm™ zu beobachtende Trend mit abfallendem SNR bei kiir-
zerer Gradientendauer kann bei b =2500 s mm™ nicht mehr nachgewiesen werden (Tab. 12).

Dies beruht potenziell auf der deutlich reduzierten Signalstarke bei Wahl hoherer b-Werte.

Wihrend die Ergebnisse bei b =500 s mm? im N-Dodecanphantom eine geringe Abhingigkeit
der Signalmodulation von dem Winkel vermuten lassen, ist dies bei b = 2500 s mm nicht der
Fall (Abb. 17). Diese Winkelabhangigkeit wird bei einer Mittelung der parallelen/antiparallelen
sowie orthogonalen Gradientenkombinationen negiert. Die im N-Dodecanphantom bei
b =2500 s mm leicht erhéhte Signalmodulation kdnnte erneut durch das niedrigere SNR der
Messungen bedingt sein. Zusammenfassend zeigt sich kein signifikanter Einfluss der Gradien-
tendauer auf die Signalmodulation. Entsprechend kann die Gradientendauer frei gewahlt wer-

den.
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4.1.3 Evaluation der Mischzeit

rel. Signalstarke (%)
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Abbildung 18: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Signals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswichtungen

bei unterschiedlicher Mischzeit, Wasserphantom, RfDW, b = 500 s mm2

Die Evaluation der Mischzeit ist besonders wichtig, da eine konsequenzlose Variation notwendig

ist, um sowohl DDE-Experimente mit langen als auch mit kurzen Mischzeiten durchfiihren zu

konnen (siehe 2.3.8). In den durchgefiihrten Messungen zeigte sich bei DDE-EPI-Messungen der

Sequenz Rephased for Diffusionweighting im Wasserphantom unabhangig von der gewahlten

Mischzeit fiir b = 500 s mm eine geringe Signalmodulation (Abb. 18). Die maximale gemessene

Differenz der Signalintensitat zwischen orthogonal und parallel/antiparallel geschalteten

Gradienten betrug 0.0685 % bei einer Mischzeit von 1, =35 ms. Es ldsst sich keine klare

Abhéangigkeit der Signalmodulation von der Mischzeit feststellen.

Tabelle 13: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Mischzeit bei einem b-Wert
von b =500 s mm2im Wasserphantom.

Mischzeit Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung
45 | 32.8695 32.0325 33.7420 0.1518 0.3897

40 | 32.6285 32.0690 33.3921 0.0813 0.2851

35 | 32.5813 32.1055 33.3506 0.0915 0.3026

30 | 32.2754 31.6032 32.9489 0.0903 0.3005

25 | 32.0792 31.3732 32.9682 0.0930 0.3049

Das hochste SNR der Messreihe konnte mit 32.8695 bei einer Mischzeit T = 45 ms gemessen

werden (Tab. 13). Es fallt auf, dass es bei kiirzeren Mischzeiten zu einem geringgradigen Abfall

des SNR kommt. Auch diese Interaktion kann auf dem Einfluss von Wirbelstromen beruhen.
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Abbildung 19: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 20: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlicher Mischzeit, N-Dodecan- tungen bei unterschiedlicher Mischzeit, N-Dodecan-
phantom, RfDW, b = 500 s mm-2 phantom, RfDW, b = 2500 s mm2

Im N-Dodecanphantom hat eine Variation der Mischzeit keinen Einfluss auf die Signalmodula-
tion bei b = 500 s mm™ (Abb. 19). Ahnlich wie bei 4.1.2 kénnen Maxima fiir parallele und Minima
fiir antiparallele Gradientenkombinationen bei insgesamt sehr niedrigen Abweichungen von der
mittleren Signalintensitdt gemessen werden. Die hdchste Abweichung betrdgt 0.06867 % bei ei-
nem Winkel von 0° und einer Mischzeit t,, = 35 ms. Die hochste Signaldifferenz zwischen ortho-
gonalen und parallelen/antiparallelen Gradientenkombinationen konnte bei t, = 25 ms gemes-
sen werden. Sie betrug 0.0471 %. Bei einem b-Wert von b = 2500 s mm ist die gemessene Sig-
nalmodulation unsystematisch hoher (Abb. 20). Dies ist erneut auf das niedrigere SNR zuriick-
zufiihren. Die hochste Abweichung konnte mit -0.3888 % bei 45° und einer Mischzeit t, =28 ms
gemessen werden. Die maximale Differenz der relativen Signalintensitat bei Mittelung der or-
thogonalen und parallelen/antiparallelen Gradientenkombinationen wurde bei t,, = 24 ms ge-

messen und betragt 0.157 %.

Tabelle 14: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Mischzeit bei einem b-Wert
von b =500 s mm-2im N-Dodecanphantom.

Mischzeit Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung
45 | 21.8105 21.4851 22.0406 0.0183 0.1351

40 | 21.7796 21.3710 22.0979 0.0263 0.1623

35 | 21.6473 21.3074 21.9507 0.0157 0.1254

30 | 21.6457 21.3127 22.0798 0.0239 0.1547

25 | 21.6311 21.3506 21.9914 0.0204 0.1429

Auch im N-Dodecanphantom kann ein minimaler Abfall des SNR beobachtet werden (Tab. 14).

Ein signifikanter Trend kann nicht definiert werden.
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Tabelle 15: Signal-Rausch-Verhéltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Mischzeit bei einem b-Wert
von b =2500 s mm2im N-Dodecanphantom.

Mischzeit Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung
32 ‘ 1.4886 1.4677 1.5107 1.1678e-04 0,0108

28 ‘ 1.4830 1.4592 1.5104 1.0777e-04 0,0104

24 ‘ 1.4776 1.4512 1.5042 9.4085e-05 0,0097

20 ‘ 1.4648 1.4386 1.4989 1.3202e-04 0,0115

Die gemessenen Signal-Rausch-Verhiltnisse bei b = 2500 s mm™ kdnnen Tabelle 15 entnommen
werden. Aufgrund des gewahlten b-Wertes sind die Werte fiir das SNR insgesamt niedrig, sodass
der auch hier zu beobachtende Trend des geringen, mischzeitabhdngigen SNR-Abfalls auch

durch Rauschen bedingt sein kdnnte.

Insgesamt prasentiert sich die Sequenz Rephased for Diffusionweighting in der EPI hinsichtlich
der sequenzbedingten Signalmodulation unabhangig von der verwendeten Mischzeit. Die Nut-

zung der Sequenz fiir unterschiedliche DDE-Experimente erscheint somit moglich.

4.1.4 Evaluation der Separationszeit

rel. Signalstarke (%)
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Abbildung 21: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Signals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswichtungen
bei unterschiedlicher Separationszeit, Wasserphantom, RfDW, b = 500 s mm2

Die Separationszeit beschreibt den Zeitraum zwischen den beiden Gradientenpulsen eines Dif-
fusionsgradientenpaares. Eine Verkiirzung kann aufgrund der zeitlich engen Lagebeziehung wo-
moglich zu einer Interaktion der Gradientenpulse mit den Spoilergradienten flihren, weswegen
insbesondere kurze Separationszeiten kritisch zu betrachten sind. In den durchgefiihrten Mes-

sungen lag die Signalmodulation von Rephased for Diffusionweighting bei Variation der Separa-
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tionszeit A auf einem dhnlichen Niveau wie in den vorherigen Messreihen (Abb. 21). Die maxi-
male relative Signalintensitat im Wasserphantom konnte bei A = 36 ms beobachtet werden. Bei
Mittelung der orthogonalen und parallelen/antiparallelen Gradientenkombinationen ergab sich
die hochste Signaldifferenz zwischen orthogonal und parallel/antiparallel fir A = 21 ms. Hier be-
trug sie 0.0953 %. Die minimale Signaldifferenz war bei A = 27 ms zu beobachten. Diese lag bei
0.0035 %. Signifikante Unterschiede zwischen den Messungen gab es nicht.

Tabelle 16: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhadngigkeit von der Separationszeit bei einem
b-Wert von b =500 s mm-2in einem Wasserphantom.

Separations- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung
36 32.6072 31.7014 33.3590 0.1304 0.3612

33 32.6083 31.9237 33.2897 0.1121 0.3348

30 32.3658 31.6031 33.0298 0.0923 0.3039

27 32.2420 31.6077 32.9648 0.0977 0.3125

24 31.9549 31.0893 32.8128 0.1104 0.3322

21 31.7656 31.0377 32.4641 0.0928 0.3047

Unabhangig von der gewahlten Separationszeit kann ein hohes SNR gemessen werden (Tab. 16).
Auch hier fallt ein geringer Abfall bei kiirzeren Separationszeiten auf. Die Standardabweichung

befindet sich auf einem niedrigen Niveau.
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Abbildung 22: Vergleich der Abhdngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 23: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlicher Separationszeit, N-Dode-  tungen bei unterschiedlicher Separationszeit, N-Dode-
canphantom, RfDW, b =500 s mm™ canphantom, RfDW, b = 2500 s mm

In dem N-Dodecanphantom befindet sich die Signalmodulation erneut einem sehr niedrigen Ni-
veau. Fir b =500 s mm™ waren sowohl Maximum als auch Minimum bei A = 24 ms messbar
(Abb. 22). Weiterhin zeigte sich eine dhnliche Konfiguration der Signalmodulation wie bereits
bei vorherigen Messungen des N-Dodecanphantoms. Die hochste Differenz der relativen Sig-
nalamplitude zwischen orthogonal und parallel/antiparallel ausgerichteten Gradientenkombi-

nationen zeigte sich bei A = 30 ms und betrug 0.049 %. Die geringste Differenz lag bei 0.0126 %
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flr A =27 ms. Ein Einfluss der Separationszeit auf die Signalmodulation ist nicht erkennbar. Die
bei b = 2500 s mm™ verglichenen Separationszeiten wiesen ebenfalls niedrige Signalmodulatio-
nen im N-Dodecanphantom auf (Abb. 23). Hier betrug die maximale relative Signalintensitat
0.1894 % bei einem 90°-Winkel und einer Separationszeit A = 20 ms. Das Minimum konnte bei
A =22 ms gemessen werden und betrug -0.2301 % fiir einen Winkel von 135°. Die hochste ge-
messene Signaldifferenz zwischen orthogonal geschalteten Diffusionsgradienten und antiparal-
lel/parallel geschalteten Diffusionsgradienten konnte mit 0.203 % bei A = 22 ms gemessen wer-
den. Ein signifikanter Trend ist auch hier nicht erkennbar.

Tabelle 17: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhadngigkeit von der Separationszeit bei einem
b-Wert von b =500 s mm-2in einem N-Dodecanphantom.

Separations- Gemitteltes = Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung
36 21.5099 21.1714 21.8662 0.0236 0.1535

33 21.5335 20.9681 22.0443 0.0505 0.2247

30 21.4557 21.1217 21.7709 0.0178 0.1334

27 21.4021 21.0424 21.6943 0.0164 0.1282

24 21.2935 21.0025 21.6465 0.0172 0.1310

21 21.2864 21.0027 21.5278 0.0145 0.1204

Auch in dieser Messreihe prasentierte sich in der Echoplanarbildgebung ein stabil hohes SNR,
das nahezu unabhangig von der Separationszeit ist (Tab. 17). Der bereits im Wasserphantom
beschriebene geringe Abfall bei kiirzeren Separationszeiten bestatigt sich.

Tabelle 18: Signal-Rausch-Verhéltnisse von DDE-EPI-Messungen in Abhdngigkeit von der Separationszeit bei einem
b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Separations- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung
22 \ 1.4918 1.4728 1.5201 1.3351e-04 0.0116

20 \ 1.5017 1.4741 1.5347 2.0901e-04 0.0145

18 \ 1.5056 1.4781 1.5324 1.7285e-04 0.0131

Bei einem b-Wert von b = 2500 s mm™ konnten nur minimale Unterschiede des SNR in Abhén-
gigkeit von der Separationszeit festgestellt werden (Tab. 18). Der bei niedrigen b-Werten zu be-
obachtende Trend eines SNR-Abfalls bei kiirzeren Separationszeiten kann hier nicht dargestellt
werden. Bei erneut geringem SNR kann ein Einfluss auf die gemessene Signalmodulation nicht

ausgeschlossen werden.
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4.2 Spektroskopie

Im Folgenden werden die Ergebnisse der spektroskopischen Messungen dargestellt und analy-
siert. Die Messungen wiesen im Phantom insgesamt eine héhere Variation der relativen Signal-
intensitat in Abhangigkeit des Winkels zwischen den Diffusionsgradienten auf. Von besonderer
Bedeutung ist hierbei die Durchfiihrung einer Mittelung nach orthogonalen und parallel/antipa-
rallelen Gradientenpaaren, da diese den DDE-Effekt beinhalten. Die entsprechenden Ergebnisse

wurden in den Abbildungen erganzt und visualisiert.

Die Struktur und Messreihenfolge der spektroskopischen Messungen entsprach den bereits
durchgefiuhrt Messungen der Echoplanarbildgebung (siehe 4.1). Bis auf die Evaluation der Se-
guenzstrukturen wurde auf spektroskopische Messungen des N-Dodecanphantoms bei
b =500 s mm verzichtet. Dies geschah aufgrund der bereits ausreichenden Stabilitit der Se-
guenzen im Spektroskopiephantom. Des Weiteren ware das Ziel spektroskopischer in vivo-Mes-
sungen das deutlich viskosere N-Acetylaspartat, bei welchem fiir den Nachweis eines signifikan-
ten DDE-Effektes ein hoherer b-Wert erforderlich ist. Zusatzlich wurden Messungen der Se-
quenzstruktur in T, ergdnzt, die in der Fachliteratur fir EPI-Messungen bereits etabliert sind und
ein Vergleich mit der von uns pradsentierten Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting
durchgefihrt. Nach Evaluation der zeitlichen Parameter erfolgte ein Vergleich der unterschied-
lichen Gradienten-Richtungsschemata sowie eine Bewertung verschiedener Voxeldimensionen
und -positionen. Diese Analysen dienten dazu, die Stabilitdt unterschiedlicher Messkonfigurati-

onen fiir die spektroskopischen Messungen zu ermitteln und zu iberprifen.

Bereits die initialen Ergebnisse der durchgefiihrten spektroskopischen Messungen zeigten im
Spektroskopiephantom ausgepragte Instabilitdten, die die planmaRige Evaluation der Diffusi-
onsparameter unmoglich machte. Bei langeren Messreihen konnte ein starker Signalabfall fest-
gestellt werden, der sequenz- und parameterunabhangig nach einiger Zeit auftrat. Um dies wei-
ter zu untersuchen, wurden spektroskopische Langzeitmessungen ohne Diffusionsgradienten
durchgefuhrt. Zwecks Ausschlusses systemspezifischer Ursachen, wurden diese Messungen
auch an einem baugleichen System der klinischen Forschung durchgefiihrt. Auch hier zeigte sich
der von uns beobachtete Signalabfall, sodass wir weitere Untersuchungen durchfiihrten. Eine
mit Hilfe von Siemens durchgefiihrte Analyse der Messrohdaten konnte zeigen, dass es einen
Zusammenhang mit der genutzten Wasserunterdriickung gibt. So wird bei Nutzung einer Was-
serunterdriickung das Wassersignal zunachst invertiert. MutmaRlich aufgrund von Einflussfak-
toren wie Warmeentwicklung kommt es konsekutiv zu Schwankungen der Amplitude des RF-

Senders oder auch einer geringen Frequenzverschiebung des Wassersignals. Dies flihrt im Ver-
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lauf der Messreihe zu einer Abnahme der Inversion des Wassersignals, bis es schlieBlich zu ei-
nem Nulldurchgang kommt. Dieser fihrt zu einer Interaktion mit der, bei Nutzung mehrerer
Spulenelemente notwendigen Phasenkorrektur was schlieRlich die Signalintensitat beeinflusst.
Um dies zu adressieren, wurden Messungen mit einer Variation der Wasserunterdriickung
durchgefihrt. So konnte gezeigt werden, dass es bei Nutzung der systemintegrierten ,reduzier-
ten” Wasserunterdriickung im Vergleich zu der standardmaRig aktivierten ,vollen” Wasserun-
terdriickung erst spater zu einer Signalinversion und einem damit einhergehenden Abfall der

Signalintensitat kommt (Abb. 24 und 25).

rel. Signalstarke (%)
rel. Signalstarke (%)

0 80 100 180 200 250 300 350 400 450 500 o 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
Nr. der Messung Nr. der Messung
Abbildung 24: SVS-Messstabilitat, aktivierte Abbildung 25: SVS-Messstabilitat, ,reduzierte”
Wasserunterdriickung, 256 Minuten, 10 Average Wasserunterdriickung, 256 Minuten, 10 Average

Um eine Inversion der Spins durch die repetitive Applikation von frequenzspezifischen HF-Pulsen
vollstandig zu unterbinden, wurde die Wasserunterdriickung der genutzten Sequenzen so mo-
difiziert, dass die Kippwinkel der HF-Pulse nominell unter 90° liegen. Dies fihrt zwangslaufig
dazu, dass der Effekt der Wasserunterdriickung nachlasst. Weiterhin ist es jedoch durch die Be-

grenzung des Kippwinkels nicht mehr moglich, dass es zu einer Inversion der Spins kommt (Abb.

26).
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Abbildung 26: SVS-Messtabilitat, modifizierte Wasserunterdriickung, 256 Minuten, 10 Average

Die AnschlieRend durchgefiihrten spektroskopischem Messungen wurden alle mit der modifi-

zierten Wasserunterdriickung durchgefiihrt. Dies erlaubte auch Messungen Uber lange Zeit-

raume.

4.2.1 Sequenzstruktur und Spoilermodi

rel. Signalstarke (%)

: Rephased for DW
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: Spoiler Off
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Abbildung 27: Vergleich der Abhdngigkeit des DDE-Signals vom relativen Winkel zwischen den Diffusionswichtungen
bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen, Spektroskopiephantom, b = 500 s mm-2,

Bei dem Vergleich der Sequenzstrukturen sind auch bei den spektroskopischen Messungen er-

neut die Sequenzen in t, und Rephased for Diffusionweighting interessant. Es ist zu beachten,

dass bei allen Sequenzen eine PRESS-Anregung mit, sofern notwendig, zusatzlichem Hochfre-

quenzpuls vor den Diffusionsgradienten genutzt wurde. In dem Spektroskopiephantom konnte
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bei einem b-Wert von b =500 s mm ein Vergleich der Sequenzstrukturen und Spoilermodi zei-
gen, dass das Signal des Natriumacetats unabhangig von der gewdhlten Sequenz eine geringe
winkelabhangige Signalmodulation aufweist (Abb. 27). Wahrend insbesondere die Sequenz mit
aktiviertem Spoilergradienten eine héhere Varianz der Messwerte aufwies, konnten keine signi-
fikanten Unterschiede der nach relativem Winkel gemittelten Signalintensitaten zwischen den
Sequenzen nachgewiesen werden. Fiir die in der Echoplanarbildgebung etablierte Methode in
Tm Mit einem Refokussierungspuls konnte eine maximale Abweichung der gemittelten Signalin-
tensitdt von -0.3697 % bei einem 225°-Winkel gemessen werden. Bei dem Spoilermodus Repha-
sed for Diffusionweighting mit zwei Refokussierungspulsen betrug die héchste Abweichung
0.3419 % bei einem Winkel von 135°. Die Messungen mit zwei Refokussierungspulsen sowie
aktiviertem beziehungsweise deaktiviertem Spoilergradienten wiesen geringfligig hohere Ab-
weichungen der Signalintensitat auf. Die héhere Varianz der Messwerte bei aktiviertem Spoiler-
gradienten basiert womoglich erneut auf der Entstehung von Wirbelstromen aufgrund der

Spoilergradienten.

Auch bei der isolierten Betrachtung von orthogonalen sowie parallelen/antiparallelen Gradien-
tenkombinationen wiesen die Sequenzen in t,, und Rephased for Diffusionweighting die gerings-
ten Abweichungen vom Mittelwert auf. Die Differenzen der relativen Signalintensitdten zwi-
schen orthogonalen und parallelen/antiparallelen Kombinationen beliefen sich auf 0.1402 % fur
in tTm und 0.2802 % flir Rephased for Diffusionweighting. Einen signifikanten Unterschied zwi-
schen beiden Sequenzen gibt es somit nicht. Beide spektroskopische Sequenzen und die imple-
mentierte PRESS-Anregung weisen somit die notwendige Stabilitat auf, die fir die Quantifizie-
rung des DDE-Effektes notwendig ist.

Tabelle 19: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen in Abhangigkeit von der Sequenzstruktur bei einem
b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Sequenz- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
struktur SNR weichung

HF in 7 \ 34.8234 33.93 36.14 0.3228 0.5682
Reph f. DW \ 31.0575 24.33 35.84 10.3307 3.2141
Spoiler on \ 32.5027 26.83 37.20 6.7218 2.5926
Spoiler off \ 34.0772 30.11 36.58 2.4977 1.5804

Das gemittelte SNR dieser Messungen wies nur geringfligige Unterschiede auf (Tab. 19). Auffallig
ist, dass insbesondere bei Rephased for Diffusionweighting eine erhéhte Varianz beziehungs-
weise Standardabweichung der SNR-Werte gemessen werden kann. Insgesamt zeigt die Se-

quenz in Ty, hinsichtlich des SNR die héchste Stabilitdt in dem Spektroskopiephantom.
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Abbildung 28: Vergleich der Abhéngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 29: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen, tungen bei unterschiedlichen Sequenzstrukturen,
Dodecanphantom, b = 500 s mm-2 Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2

In dem N-Dodecanphantom befindet sich die Signalmodulation bei b =500 s mm2 auf einem
dhnlichen Niveau wie in dem Spektroskopiephantom (Abb. 28). Es fallt auf, dass unabhangig von
dem verwendeten b-Wert ein Minimum bei antiparallelen und ein Maximum bei parallelen Gra-
dientenkombinationen gemessen werden kann. Da dieser Effekt nur bei den Sequenzen mit je
einem HF-Puls innerhalb des Diffusionsgradientenpaares auftritt, kann es sich um eine Interak-
tion handeln, welche auf der parallelen Ausrichtung der einzelnen Diffusionsgradienten inner-
halb eines Paares beruht. Womdglich kénnten die Entstehung von Wirbelstromen oder auch
nicht addquat kompensierten Kreuztermen die Ursache sein. Betrachtet man isoliert die Signal-
modulationen der gemittelten orthogonalen und parallelen/antiparallelen Kombinationen glei-
chen sich die zuvor beschriebenen Extremwerte aus. Bei b = 500 s mm™ kénnen so nur minimale
Abweichungen vom Mittelwert festgestellt werden. Die geringste Differenz zwischen orthogo-
nalen und parallelen/antiparallelen Kombinationen kann hier mit 0.0255 % bei Rephased for DW
gemessen werden. Die Differenz der Sequenz in T, liegt bei 0.0953 %. Die Differenz der Sequenz-
struktur mit aktiviertem Spoiler befindet sich auf einem dhnlichen Niveau wahrend bei deakti-
viertem Spoiler eine geringere Intensitat der parallelen Kombinationen zu einer héheren Diffe-

renz fiihrt. Diese betradgt hier 0.413 %.

Tabelle 20: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen in Abhangigkeit von der Sequenzstruktur bei einem
b-Wert von b =500 s mm-2in einem N-Dodecanphantom.

Sequenz- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
struktur SNR weichung

Hf in tm | 114.0644 104.14 126.56 30.7044 5.5412
Reph f. Dw 119.5667 90.38 154.13 263.2195 16.2240
Spoiler on | 117.0200 86.34 152.70 288.5604 16.9871
Spoiler off 119.3417 88.66 154.69 304.2634 17.4431
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Die spektroskopischen Messungen des N-Dodecanphantoms weisen bei b =500 s mm™2 ein deut-
lich hoheres SNR auf als die des Spektroskopiephantoms (Tab. 20). Dies liegt insbesondere an
der héheren Konzentration des N-Dodecan im Vergleich zu dem Natriumacetat des Spektrosko-
piephantoms. Weiterhin ist aufgrund der hoheren Viskositat von N-Dodecan mit einem geringe-
ren diffusionsbedingten Signalabfall zu rechnen (siehe 5.2.2). Das héchste SNR kann bei Repha-
sed for Diffusionweighting bestimmt werden. Die Standardabweichung fallt im Vergleich der Se-

quenzstrukturen bei in T, am geringsten aus.

In dem N-Dodecanphantom konnte eine deutlich héhere Signalmodulation bei b = 2500 s mm™
gemessen werden (Abb. 29). Auch hier fillt auf, dass bei den Sequenzen mit zwei Refokussie-
rungspulsen unabhangig von dem verwendeten b-Wert ein Minimum bei antiparallelen und ein
Maximum bei parallelen Gradientenkombinationen gemessen werden kann, welches sich bei
Mittelung der orthogonalen und parallelen/antiparallelen wieder ausgleicht. Bei b = 2500 s mm~
2 zeigten sich lediglich minimale Unterschiede zwischen den Differenzen der relativen Signalin-
tensitaten. Rephased for Diffusionweighting und in T, wiesen eine Differenz von 1.3102 % sowie
1.32 % auf. Die Sequenzen mit aktiviertem und deaktiviertem Spoiler lagen mit Differenzen von
1.7968 % und 1.7756 % darlber. Die Differenz zwischen beiden Sequenzen ist somit gering. Die
insgesamt erhohten Abweichungen sind womoglich durch die Verwendung eines zweidimensi-
onalen Richtungsschemas bedingt. Ein Vergleich der Sequenzen mit zusatzlichen Richtungsvek-
toren und somit zunehmend isotropem Aufbau folgt.

Tabelle 21: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen unterschiedlicher Sequenzstrukturen bei einem b-
Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Sequenz- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-

struktur SNR weichung

Hf in T \ 307.8661 269.31 363.08 479.3294 21.8936
Reph f. DW \ 330.4086 262.68 426.32 1351.2996 36.7600
Spoiler on \ 330.3902 252.39 453.91 2253.2670 47.4686
Spoiler off ‘ 336.7223 246.79 838.27 5901.4747 76.8211

Die Signal-Rausch-Verhiltnisse der Messungen mit b = 2500 s mm™ sind noch einmal deutlich
héher als bei b = 500 s mm2 (Tab. 21). Dies kann an dem separat durchgefiihrten Shim der Mess-
reihe liegen. Weiterhin ist davon auszugehen, dass der hohere b-Wert auch den Signalbeitrag
des Hintergrundrauschens beeinflusst, wodurch das in Relation viskdsere N-Dodecan ein héhe-
res SNR aufweist. Die prozentualen Unterschiede zwischen den SNRs ist marginal. Das hochste
SNR konnte bei deaktiviertem Spoilergradienten gemessen werden. Bei einem direkten Ver-
gleich der Sequenzen Rephased for Diffusionweighting und in t,, konnte festgestellt werden,

dass Rephased for Diffusionweighting das hohere SNR aufweist. Die Ursache liegt hier in der
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25%igen Reduktion des b-Werts des ersten diffusionskodierenden Gradientenpaares. Die Stan-

dardabweichung fiel im Vergleich der Sequenzstrukturen bei in t,, am geringsten aus.

4.2.2 Evaluation der Gradientendauer
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Abbildung 30: Vergleich der Abhdngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 31: Vergleich der Abhdngigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer, Repha-  tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer,
sed for DW, Spektroskopiephantom, b = 500 s mm~2 in Tm, Spektroskopiephantom, b = 500 s mm~

Auch bei spektroskopischen DDE-Messungen ist es wichtig systematische Einflisse der Gradien-
tendauer und somit auch -amplitude auszuschlieBen. In dem Spektroskopiephantom konnte bei
einem b-Wert von b =500 s mm? fiir die nach orthogonal und parallel/antiparallel gemittelte
Signalmodulation kein signifikanter Unterschied zwischen den Sequenzstrukturen Rephased for
Diffusionweighting und in Tt im Spektroskopiephantom gezeigt werden (Abb. 30 und 31). Eine
Abhéangigkeit der Signalmodulation von der Gradientendauer 6 zeigte sich ebenfalls nicht. Die
maximale Abweichung der gemittelten Signalintensitdt vom Durchschnitt betrug bei Rephased
for Diffusionweighting -1.3804 % und bei in T, 0.8614 %. Es fallt auf, dass fir die Sequenz Re-
phased for Diffusionweighting Minima bei parallelen Gradientenkombinationen und Maxima bei
antiparallelen Kombinationen gemessen werden konnten. Dieser Effekt kdnnte erneut auf gra-
dienteninduzierten Wirbelstrémen beruhen und gleicht sich bei Mittelung der orthogonalen und

parallelen/antiparallelen Messungen wieder aus.

Tabelle 22: Signal-Rausch-Verhéltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhangigkeit von der Gradientendauer bei einem b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Gradienten- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung

12.0 30.4831 21.00 41.01 27.1060 5.2063
10.0 30.5630 20.69 42.34 28.9731 5.3827
8.0 | 37.8370 31.26 46.97 22.0418 4.6949
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Das Signal-Rausch-Verhaltnis der Sequenz Rephased for Diffusionweighting befindet sich auf ei-
nem dhnlichen Niveau wie bereits in 4.2.1 mit dem Spektroskopiephantom gemessen werden
konnte (Tab. 22). Im direkten Vergleich fallt auf, dass insbesondere die Messung mit einer Gra-
dientendauer von 6 = 8.0 ms ein héheres SNR sowie eine geringere Standardabweichung der

einzelnen Messschritte aufweist.

Tabelle 23: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in trm in Abhdngigkeit von der Gradien-
tendauer bei einem b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Gradienten- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung
12.0 \ 33.7158 25.35 40.03 19.0647 4.3663
10.0 | 33.3838 25.10 40.23 20.3959 45162
8.0 | 34.6970 25.49 40.26 16.1326 4.0165

Bei der Sequenz in T, konnten nur geringgradige Unterschiede hinsichtlich des SNR gemessen
werden. Auch hier weist die Sequenz mit einer kurzen Gradientendauer das hoéchste SNR auf

(Tab. 23). Im Vergleich mit Rephased for Diffusionweighting zeigte sich hier eine geringere Stan-

dardabweichung.

o )

E £2
] [

& ¥ 4
i i
m =

o L]
[v] [0
o o

=2 2
73] n

© - © 2
4 [

K 3

4

5 -5

0 50 100 150 200 250 300 360 o 50 100 150 200 250 300 350
Winkel (%) Winkel (°)

Abbildung 32: Vergleich der Abhdngigkeit des DDE-Sig-  Abbildung 33: Vergleich der Abhangigkeit des DDE-Sig-

nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich- nals vom relativen Winkel der beiden Diffusionswich-
tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer, Repha-  tungen bei unterschiedlicher Gradientendauer, in T,
sed for DW, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2

Eine Erhdhung des b-Wertes auf b = 2500 s mm™ fiihrte unabhingig von der verwendeten Gra-
dientendauer zu einer Zunahme der winkelabhangigen Signalmodulation (Abb. 32 und 33). Den-
noch konnte nach der Mittelung der antiparallelen/parallelen sowie orthogonalen Gradienten-
kombination nur eine sehr niedrige Abweichung vom Mittelwert beobachtet werden. Ein Trend
hinsichtlich der gewahlten Gradientendauer zeigte sich nicht. Nach der Mittelung der paralle-
len/antiparallelen und orthogonalen Gradientenkombinationen zeigte Rephased for Diffusion-

weighting eine geringere Signalmodulation als in .
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Tabelle 24: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhéangigkeit von der Gradientendauer bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Gradienten- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung
17.0 | 316.3678 247.87 376.63 1151.3669 33.9318
16.0 | 325.6031 236.10 404.04 1508.3129 38.8370
15.0 | 314.5795 241.18 383.74 1217.2038 34.8884

In dem N-Dodecanphantom zeigte sich fiir Rephased for Diffusionweighting ein durchgehend
hohes SNR (Tab. 24). Es befindet sich somit auf dem Niveau der vorherigen Messungen im N-
Dodecanphantom. Das hochste gemittelte SNR dieser Messreihe konnte bei einer Gradienten-
dauer von 6 = 16 ms gemessen werden.

Tabelle 25: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in t, in Abhdngigkeit von der Gradi-
entendauer bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Gradienten- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
dauer (ms) SNR weichung
17.0 ‘ 314.4320 271.46 350.86 362.1835 19.0311
16.0 ‘ 272.2092 232.71 328.86 497.9057 22.3138
15.0 \ 308.3844 363.08 269.31 483.7136 21.9935

Die gemessenen SNR-Werte mit der Sequenz in T, sind bei b = 2500 s mm=im Vergleich zu Re-

phased for Diffusionweighting etwas niedriger (Tab. 25), was mit den Ergebnissen aus Abschnitt

4.2.1 iibereinstimmt.

4.2.3 Evaluation der Mischzeit
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Abbildung 34: Variation der Mischzeit, Rephased for Abbildung 35: Variation der Mischzeit, in T, Spektro-
DW, Spektroskopiephantom, b = 500 s mm- skopiephantom, b = 500 s mm-2

Eine Variation der Mischzeit fiihrte bei b = 500 s mm™ im Spektroskopiephantom lediglich zu

geringgradigen Anderungen der messbaren winkelabhingigen Signalmodulation (Abb. 34 und
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35). Die Sequenz Rephased for Diffusionweighting wies wie bereits in 4.2.1 sowie 4.2.2 im Spekt-
roskopiephantom Minima bei parallel und Maxima bei antiparallel geschalteten Diffusionsgra-
dienten auf. Die Abweichungen dieser Extremwerte sind verglichen mit der Sequenzstruktur in
Tm bis auf einzelne Messungen hoher. Eine Mittelung der orthogonalen und parallelen/antipa-
rallelen Gradientenkombinationen zeigte fir beide Sequenzstrukturen niedrige Abweichungen
vom Mittelwert der Signalintensitat. Im direkten Vergleich konnte eine geringere gemittelte Sig-
nalmodulation bei Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting nachgewiesen wer-
den. Innerhalb der beiden Messreihen zeigte sich keine signifikante Variation der Signalmodula-
tion in Abhangigkeit von der Mischzeit.

Tabelle 26: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhiangigkeit von der Mischzeit bei einem b-Wert von b = 500 s mm2 in einem Spektroskopiephantom.

Mischzeit Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung

35 \ 33.7172 21.89 46.89 52.3672 7.2365
30 \ 32.1442 21.51 46.11 50.4495 7.1028
25 \ 31.4319 20.79 45.17 43.2545 6.5768
20 ‘ 32.3055 21.71 45.20 47.8791 6.9195

In dem Spektroskopiephantom konnte bei b = 500 s mm™ mit Rephased for Diffusionweighting
unabhangig von der gewdahlten Mischzeit ein ausreichendes SNR gemessen werden (Tab. 26).
Ein Trend zeichnet sich nicht ab. Die gemittelten SNR-Werte liegen auf einem ahnlichen Niveau
wie die vorherigen Messreihen.

Tabelle 27: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in t, in Abhdngigkeit von der Misch-
zeit bei einem b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Mischzeit Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung

40 \ 33.9550 25.11 40.70 23.9004 4.8888
35 \ 33.7953 25.05 41.76 24.6118 4.9610
30 \ 33.4288 25.12 40.20 19.3683 4.4009
25 \ 30.3267 25.14 35.16 6.9189 2.6304
20 \ 30.2350 24.63 36.78 13.9414 3.7338

Bei der Sequenz Rephased for Diffusionweighting wurden dhnliche SNR-Werte gemessen (Tab.
27). Bei den Mischzeiten 1, = 25 ms und T, = 20 ms konnten mit 30.3267 und 30.2350 gering-
gradig niedrigere Werte gemessen werden. Die minimal gemessenen Werte lagen mit 25.14 und

24.63 jedoch auf einem Niveau mit den anderen Messungen.
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Abbildung 37: Variation der Mischzeit, in T, N-Dode-

canphantom, b =

2500 s mm2

Eine Erhdhung des b-Werts auf b = 2500 s mm fiihrte erneut zu einer wesentlichen Zunahme

der winkelabhangigen Signalmodulation (Abb. 36 und 37). Diese bewegt sich auf einem ahnli-

chen Niveau wie in den vorherigen Messreihen. Ein Einfluss der Mischzeit auf die Signalmodula-

tion existiert nicht. Es ist zu beachten, dass aufgrund der langen Gradientendauer bei hohem b-

Wert nur geringe Anderungen der Mischzeit méglich sind, ohne die Echozeit zu variieren. Wer-

den die orthogonalen und antiparallelen/parallelen Kombinationen gemittelt weist die Sequenz-

struktur Rephased for Diffusionweighting erneut deutlich geringere Abweichungen vom Mittel-

wert als in T, auf. Auch hier kann innerhalb der jeweiligen Messreihe kein signifikanter Unter-

schied zwischen den unterschiedlichen Mischzeiten festgestellt werden.

Tabelle 28: Signal-Rausch-Verhdltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhéangigkeit von der Gradientendauer bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Mischzeit

Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
(ms) SNR weichung
20 | 325.0350 238.48 403.88 1516.1215 38.9374
16 | 319.0422 228.89 381.46 1268.6087 35.6175
12 | 321.6170 245.58 396.93 1314.7976 36.2601

Wie bereits in den vorherigen Messreihen weist das N-Dodecanphantom bei b = 2500 s mm™

ein hohes SNR auf (Tab. 28). Eine Abhangigkeit des SNR von der gewdahlten Mischzeit gibt es

nicht.
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Tabelle 29: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in tm in Abhangigkeit von der Gradi-
entendauer bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2in einem N-Dodecanphantom.

Mischzeit Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Stan-

(ms) SNR dardabwei-
chung

20 324.9631 286.98 355.37 375.4121 19.3756

16 296.6172 249.32 334.19 457.9788 21.4004

12 267.1344 236.19 299.24 194.5233 13.9472

Wie bereits in den vorherigen Messreihen konnte mit der Sequenz in T, ein niedrigeres SNR
gemessen werden (Tab. 29). Dabei zeigt sich ein Trend in Abhangigkeit von der Mischzeit. Wah-
rend bei einer Mischzeit von 1, =20 ms ein dhnliches SNR wie bei Rephased for Diffusion-
weighting gemessen werden konnte, flihrt eine Reduktion der Mischzeit um jeweils 4 ms zu ei-
ner Abnahme des gemittelten SNR um etwa 10%. Dennoch ist auch bei kurzen Mischzeiten mit

einem gemittelten SNR von 267.1344 ein ausreichend hohes Signal-Rausch-Verhaltnis vorhan-

den.

4.2.4 Evaluation der Separationszeit
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Abbildung 38: Variation der Separationszeit, Rephased  Abbildung 39: Variation der Separationszeit, in trm,
for DW, Spektroskopiephantom, b = 500 s mm-2 Spektroskopiephantom, b = 500 s mm-

Auch bei unterschiedlichen Separationszeiten kann unabhdngig von der gewdhlten Sequenz-
struktur kein signifikanter Trend hinsichtlich der winkelabhangigen Signalmodulation im Spekt-
roskopiephantom festgestellt werden (Abb. 38 und 39). In Bezug auf die gemittelten Werte pra-
sentierten sich dhnliche Ergebnisse wie in den vorherigen Messreihen. Die Sequenzstruktur Re-
phased for Diffusionweighting wies eine deutlich niedrigere gemittelte Signalmodulation auf als
in tTm. Wahrend bei Rephased for Diffusionweighting eine maximale Signaldifferenz zwischen or-
thogonalen und parallelen/antiparallelen Gradentenkombinationen von 0.1686 % bei A = 35 ms

gemessen werden konnte, betrug Sie bei in 1, 1.0462 % fir A = 32 ms.
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Tabelle 30: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhdngigkeit von der Separationszeit bei einem b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Separations- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung

27 ‘ 31.4322 22.32 36.45 14.5586 3.8156
24 ‘ 30.7291 22.76 36.72 15.9723 3.9965
21 ‘ 31.8648 23.30 36.47 12.1462 3.4851
18 ‘ 31.3084 22.33 37.50 17.770 4.2155
15 ‘ 31.5958 22.62 36.65 14.7567 3.8414

Rephased for Diffusionweighting prasentierte sich im Vergleich unabhangiger von der gewahlten
Separationszeit (Tab. 30). Die gemittelten SNR-Werte lagen alle auf einem Niveau. Minima, Ma-
xima sowie Standardabweichung zeigten sich ebenfalls unabhangig von der Separationszeit.

Tabelle 31: Signal-Rausch-Verhdltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in tm in Abhangigkeit von der Separa-
tionszeit bei einem b-Wert von b = 500 s mm-2 in einem Spektroskopiephantom.

Separations- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung

33 37.7702 31.60 44.21 18.0542 4.2490
30 37.5506 31.62 45.47 18.1814 4.2640
27 37.5056 30.92 46.53 19.7004 4.4385
24 37.5477 31.22 45.46 18.9263 4.3504
21 38.2478 31.12 48.21 23.1339 4.8098
18 31.7984 20.47 46.99 52.0399 7.2139

Die SNR von den Messungen der Sequenz in T, befanden sich nahezu auf einem Niveau (Tab.
31). Zu einer Abweichung kam es lediglich bei den kiirzeren Separationszeiten A=21s und
A=18s. Bei A=18s konnte zudem eine deutliche Zunahme der Standardabweichung sowie

eine Abnahme des minimal gemessenen SNRs festgestellt werden.
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Abbildung 40: Variation der Separationszeit, Rephased  Abbildung 41: Variation der Separationszeit, in Tm,
for DW, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm- N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2
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Auch in dem N-Dodecanphantom und bei hohem b-Wert zeigte sich hinsichtlich der Separati-
onszeit ein dhnliches Muster wie bei den vorherigen Messreihen (Abb. 40 und 41). Ein Trend
basierend auf der gewahlten Separationszeit konnte nicht nachgewiesen werden. Im direkten
Vergleich weist Rephased for Diffusionweighting erneut eine geringere gemittelte Signalmodu-
lation auf als in .

Tabelle 32: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhangigkeit von der Separationszeit bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Separations- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung

36 \ 293.6189 181.12 371.28 3059.3701 55.3116
34 \ 341.2723 239.56 447.70 2979.9625 54.5890
32 \ 283.7062 183.40 388.72 3483.3701 59.0201

Ein Vergleich der Signal-Rausch-Verhiltnisse der Sequenz Rephased for Diffusionweighting
konnte zeigen, dass insbesondere die maximal beziehungsweise minimal moglichen Separati-
onszeiten ein geringeres SNR und hohere Standardabweichungen aufwiesen (Tab. 32). Diese Be-
obachtung erscheint bei durchweg hohen SNRs jedoch irrelevant.

Tabelle 33: Signal-Rausch-Verhdltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in tm in Abhangigkeit von der Separa-
tionszeit bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Separations- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
zeit (ms) SNR weichung

34 \ 213.2362 120.32 337.38 4133.8077 64.2947
32 \ 326.7395 241.84 427.27 2344.1736 48.4167
30 \ 213.7033 152.61 329.37 1966.3198 44,3432

Die Sequenz in T, wies ebenfalls deutlich niedrigere Werte fiir maximal sowie minimal mogliche
Separationszeiten auf (Tab. 33). Im Vergleich mit Rephased for Diffusionweighting waren die
SNR erwartungsgemaR niedriger. Mit einem minimal gemessenen SNR von 120.32 ist auch hier

von einer ausreichenden Stabilitat auszugehen.
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4.2.5 Evaluation des Richtungsschemas
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Abbildung 42: Vergleich verschiedener Richtungssche-  Abbildung 43: Vergleich verschiedener Richtungssche-
mata, Rephased for DW, N-Dodecanphantom, mata, in T, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2
b =2500 s mm-2

Die Wahl des Richtungsschemas ist von besonderer Bedeutung. Um Parameter zu bestimmen,
welche mit der mikroskopischen Diffusionsanisotropie korrelieren, muss ein isotropes Experi-
ment durchgefihrt werden. Das Richtungsschema, welches diese Eigenschaft aufweist, ist das
sogenannte MA-Schema. Bei der Sequenz Rephased for Diffusionweighting konnten unabhangig
von dem gewdhlten Richtungsschema fiir die nach orthogonal und parallel/antiparallel gemit-
telte Signalmodulation Werte dhnlicher GréRBenordnung gemessen werden (Abb. 42). Die Se-
quenz in T, wies deutliche Unterschiede zwischen den Richtungsschemata auf (Abb. 43). Insbe-
sondere fiir das zuvor bei der Evaluation der Zeitparameter gewahlte Richtungsschema ,,Phase-
Read” konnte eine deutlich niedrigere gemittelte Signalmodulation gemessen werden. Alle an-
deren Richtungsschemata wiesen Maxima bei parallelen sowie antiparallelen Gradienten und
Minima bei orthogonalen Gradienten auf. Das fiir ein isotropes Experiment notwendige MA-
Richtungsschema wies bei Rephased for Diffusionweighting eine Differenz der nach orthogonal
und parallel/antiparallel gemittelten Signalintensitdten von 1.4451 % auf. Bei in Tt lag sie bei
7.4348 %. Dabei ist zu beachten, dass die Maxima und Minima eine identische Konfiguration
aufweisen, wie sie bei in vivo EPI-Messungen der mikroskopischen Anisotropie nachgewiesen
wurden. Eine hohere Abweichung flihrt somit zu Problemen bei der adaquaten Quantifizierung

der mikroskopischen Diffusionsanisotropie und ist entsprechend nicht gewiinscht.
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Tabelle 34: Signal-Rausch-Verhéltnisse von DDE-SVS-Messungen bei Verwendung der Sequenz Rephased for Diffusi-
onweighting in Abhangigkeit von dem gewahlten Richtungsschema bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem
N-Dodecanphantom.

Richtungs- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-

schema SNR weichung

PR ‘ 324.1825 252.22 428.82 1664.3605 40.7966
PS ‘ 321.6528 180.29 435.39 4917.2238 70.1229
RS 294.2586 201.95 407.18 2167.5597 46.5571
MA 316.0685 180.86 415.70 3002.0611 54.7911

Ein Wechsel des Richtungsschemas bei Verwendung der Sequenz Rephased for Diffusion-
weighting hat auf das SNR lediglich einen geringen Einfluss (Tab. 34). Das minimale SNR konnte
fiir das PS-Richtungsschema gemessen werden. Mit SNR-Werten tiber 180 konnte bei jeder Mes-
sung ein ausreichendes SNR nachgewiesen werden.

Tabelle 35: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen bei Verwendung der Sequenz in T, in Abhdngigkeit
von dem gewahlten Richtungsschema bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Richtungs- Gemitteltes  Minimum Maximum Varianz Standardab-
schema SNR weichung

PR ‘ 284.9517 252.07 332.85 441.7134 21.0170
PS \ 284.8339 227.15 364.31 1515.7479 38.9326
RS \ 314.7731 260.95 350.43 580.2353 24.0881
MA \ 272.8234 238.55 338.92 462.7613 21.5119

Die Unterschiede zwischen den Richtungsschemata sind bei der Sequenz in T ebenfalls gering
(Tab. 35). Es fallt auf, dass die Standardabweichung deutlich geringer ist als jene, die mit Repha-

sed for Diffusionweighting gemessen werden konnte.

4.2.6 Offcenter-Messungen
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Abbildung 44: Vergleich von Offcenter-Messungen, Re-  Abbildung 45: Vergleich von Offcenter-Messungen, in
phased for DW, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2 Tm, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-2
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Offcenter-Messungen sind ebenfalls duBerst relevant, da Probanden fir die in vivo-Quantifizie-
rung nicht immer die gleiche Anatomie besitzen oder auch oft eine andere Position im Scanner
einnehmen. Bei den Offcenter-Messungen konnten signifikante Unterschiede zwischen Repha-
sed for Diffusionweighting und in T, festgestellt werden (Abb. 44 und 45). Bei Rephased for Dif-
fusionweighting wurde eine maximale Differenz der relativen Signalintensitat zwischen ortho-
gonalen und parallelen/antiparallelen Gradientenkombinationen von 3.7518 % fiir einen um
25 mm nach dorsal verschobenen Voxel gemessen. Im Vergleich zu den aufgrund des DDE-Ef-
fekts erwarteten Extremwerten bei in vivo-Messungen zeigen die Maxima/Minima dieser Mes-
sung entgegengesetzte Verhaltensmuster mit Minima bei parallelen/antiparallelen und Maxima
bei orthogonalen Gradientenkombinationen. Weitere Messungen von Rephased for Diffusion-
weighting zeigen eine niedrigere Abweichung der Signalintensitaten. Insbesondere die Messun-
gen, welche mit einem Verschub auf der Z-Achse einhergehen (Abb. 39; H+25 mm & H-25 mm)
weisen einer Verteilung der Extremwerte auf, die der des DDE-Effektes entspricht. Die maximale
Differenz der relativen Signalintensitaten zwischen den verschiedenen Gradientenkombinatio-

nen betrug hier lediglich 1.3234 %.

Im Vergleich dazu zeigt die Sequenz in t,, eine auBerordentlich hohe Varianz der relativen Sig-
nalintensitaten. Besonders beim Versatz des Voxels entlang der Z-Achse (Abb. 40; H+25 mm &
H-25 mm) tritt diese Abweichung verstarkt auf. Die maximale Differenz der relativen Signalin-
tensitat betrug hier fir einen kaudal gelegenen Voxel 71.1072 %, wahrend die minimale Diffe-
renz flr einen anterior gelegenen Voxel bei 24.9667 % lag. Diese signifikant hohen Abweichun-
gen machen eine Quantifizierung des DDE-Effektes unmaoglich.

Tabelle 36: Signal-Rausch-Verhdltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhangigkeit von der Voxellokalisation bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Voxellokali- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
sation SNR weichung
Anterior 389.7649 316.85 488.71 1938.1992 44.0250
Posterior 322.5190 145.25 491.29 4755.5993 68.9609
Kranial 352.3304 166.26 460.23 3925.1716 62.6512
Kaudal 279.0063 164.06 368.60 2214.0823 47.0540
Sinister 332.2533 198.86 442.75 3043.2047 55.1652
Dexter 324.1605 176.67 462.13 4139.9108 64.3421

Aufgrund der unterschiedlichen Lokalisationen ist eine separate Shimmung vor den einzelnen
Messungen erforderlich. Dies fiihrt zwangslaufig zu unterschiedlichen Signal-Rausch-Verhaltnis-
sen bei jeder Messung. Unabhadngig von der gewahlten Voxellokalisation lasst sich ein ausrei-

chend hohes SNR erzielen (Tab. 36).
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Tabelle 37: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in T, in Abhédngigkeit von der Voxello-
kalisation bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Voxellokali- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
sation SNR weichung
Anterior 365.9968 125.54 474.69 2781.4072 52.7390
Posterior 323.2018 145.25 491.29 4738.6037 68.8375
Kranial 311.7905 189.93 401.64 2216.9665 47.0847
Kaudal 258.6853 146.91 380.55 2342.0981 48.3952
Sinister 395.1005 246.13 447.69 1259.5076 35.4895
Dexter 323.6927 202.07 413.95 1565.1893 39.5625

Auch fir die Sequenz in T, liegt das SNR aller Messungen auf einem stabilen Niveau (Tab. 37).

Ein Vergleich ist aufgrund der separaten Shimmung auch hier nicht sinnvoll.

4.2.7 \Variation der Voxeldimensionen
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Abbildung 46: Vergleich von Offcenter-Messungen, Re-  Abbildung 47: Vergleich von Offcenter-Messungen, in
phased for DW, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm Tm, N-Dodecanphantom, b = 2500 s mm-

Eine konsequenzlose Verdnderung der Voxeldimensionen ist ebenfalls aufgrund unterschiedli-
cher anatomischer Gegebenheiten bei in vivo Messungen wiinschenswert. Bei Rephased for Dif-
fusionweighting hatte die Variation der Voxeldimensionen nur einen geringfiigigen Einfluss auf
die gemessene Signalmodulation (Abb. 46). Die starkste Abweichung vom Mittelwert wurde mit

0.7937 % in der Messung mit der langeren Voxelseite in Anterior-Posterior-Richtung festgestellt.

Im Vergleich zeigt sich erneut eine signifikant starkere Signalmodulation fiir die Sequenz in T
(Abb. 47). Hierbei wies die Messung mit der Voxelldngsseite in Ausrichtung der Z-Achse eine
bedeutend hohere Signalmodulation auf als die anderen beiden. Die maximale Abweichung vom
Mittelwert betragt hier 11.1064 % fiir parallele und antiparallele Gradientenkombinationen. Die
minimale Abweichung kann fir einen Voxel mit Langsseite entlang der X-Achse (Rechts-Links —

40mm) Richtung gemessen werden. Sie betragt 2.5357 % fir orthogonale Gradienten.
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Tabelle 38: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in
Abhangigkeit von den Voxeldimensionen bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Voxeldimen- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
sionen SNR weichung

AP —40 mm | 348.7418 184.74 508.47 7201.6681 84.8626
FH-40 mm | 351.0481 202.91 491.82 3141.6796 56.0507
RL-40 mm | 393.1167 266.98 603.98 4811.9957 69.3685

Auch bei verschiedenen Voxeldimensionen ist eine separate Justage erforderlich. Mit einem mi-
nimalen gemittelten SNR von 351.0481 bei Langsseite in kraniokaudaler Ausrichtung ist die Sig-
nalstdrke unabhangig von der gewahlten Voxel-Konfiguration auf einem stabilen Niveau (Tab.
38).

Tabelle 39: Signal-Rausch-Verhaltnisse von DDE-SVS-Messungen der Sequenz in T, in Abhdngigkeit von den Voxeldi-
mensionen bei einem b-Wert von b = 2500 s mm-2 in einem N-Dodecanphantom.

Voxeldimen- Gemitteltes Minimum Maximum Varianz Standardab-
sionen SNR weichung

AP —40 mm | 294.0098 183.40 398.13 3670.7876 60.5870
FH-40 mm | 375.2182 289.15 432.86 963.0279 31.0327
RL-40 mm | 347.2899 263.08 498.01 1992.4998 44.6374

Bei Verwendung der Sequenz in T, erfolgte ebenfalls eine separate Justage fiir jeden Voxel. Die
Signalstarke bleibt unabhangig von der gewahlten Konfiguration ausreichend (Tab. 39). Das mi-
nimale gemittelte SNR betragt 294.0098 fiir den Voxel mit Langsseite in anterior-posterior-Rich-

tung.

4.3 Levene-Test — Auswertung

Die erhaltenen Ergebnisse wurden mittels eines Levene-Test: p = 0.7717
+
Levene-Tests analysiert. Beide Sequenzen wur- 5 15 .
= |
z |
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Levene-Test, MA-Schema, Isozentrum
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Whiskers liegen werden als AusreilSer bezeichnet und sind als rote Kreuze aufgefiihrt.
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Ein Vergleich beider Sequenzstrukturen bei
Wahl eines isotropen, im Isozentrum lokalisier-
ten Voxels zeigt keinen signifikanten Unter-
schied (Abb. 48). Der p-Wert betragt 0.7717.
Dies deckt sich mit den 4.2.1 gemessenen, gerin-
gen Unterschieden zwischen den Sequenzstruk-
turen.

Werden hingegen die Messungen mit unter-
schiedlichen Voxeldimensionen und -lokalisatio-
nen verglichen, ist die Messstabilitat und somit
die Varianzverteilung der Messungen teils hoch-

signifikant unterschiedlich (Abb. 49).

Levene-Test: p = 0.0016
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Abbildung 49:

Levene-Test, MA-Schema, Voxeldimensionen

Die Variation der Voxeldimensionen fiihrt bei der Verwendung der Sequenzstruktur in ©, zu

mehreren AusreiRern mit niedriger Signalintensitat. Der p-Wert betragt hier p = 0.0016. Die

Messung mit der Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting weist somit eine signifikant

geringere Verteilung der Messwerte und entsprechend auch Messtabilitat auf.

Noch ausgepragter ist der Unterschied der Varianzverteilung bei den durchgefiihrten Offcenter-

Messungen (Abb. 50). Hier weist Rephased for Diffusionweighting mit einem p-Wert von

Levene-Test: p = 0.0000
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Abbildung 50:

Levene-Test, MA-Schema, Voxellokalisation
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p = 4.4283 x 1032 eine hochsignfikant geringere
Varianzverteilung auf als in t,. Unter Berlicksich-
tigung der in 4.2.6 durchgefiihrten Messungen,
welche eine ausgepragte, ungewiinschte Signal-
modulation bei Verwendung der Sequenz in tm
zeigten, war dies zu erwarten.

Insgesamt kann somit die Aussage getroffen
werden, dass unter Ausnahme von Messungen
im Isozentrum die Sequenzstruktur in T, in der
aktuellen Form unbrauchbar fir spektroskopi-

sche DDE-Experimente ist.
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5 Diskussion
5.1 Studiendesign

Die durchgefiihrte Studie sollte den Nachweis erbringen, dass doppelt-diffusionsgewichtete
spektroskopische Messungen an klinischen MRT-Systemen mit 3 T Feldstarke eine ausreichende
Stabilitat aufweisen, um in vivo Messungen zu erméglichen. Im Gegensatz zu dem klinisch etab-
lierten Single-Diffusion-Encoding (SDE) findet das Prinzip des Double-Diffusion-Encodings (DDE)
heutzutage primar in der Forschung Anwendung. Bisherige Studien auf dem Gebiet haben Para-
meter etabliert und Rahmenbedingungen geschaffen, die fiir eine klinische Anwendung notwen-
dig sind. Des Weiteren konnte bereits demonstriert werden, dass bildgebende EPI-Sequenzen
an klinischen MRT-Systemen mit einer Feldstdrke von 3 T in der Lage sind, die mikroskopische
Anisotropie des 'H-Signals im menschlichen Gehirn zuverldssig und reproduzierbar zu quantifi-
zieren. Um spektroskopische Messungen durchzufihren, orientierten wir uns an in der Literatur
bereits etablierten Sequenzen. Das hier gewahlte Studiendesign basierte dabei auf einer Fort-
fliihrung dieser bereits als valide gezeigten Experimente. So wurden zundchst Messungen der
Echo-Planar-Bildgebung (EPI) durchgefihrt, welche den von LAWRENZ genutzten Sequenzen ent-
sprechen. Es sollte gezeigt werden, dass die etablierten Messungen der EPl an dem verwendeten
System funktionieren und eine ausreichend hohe Stabilitdt aufweisen. Die schrittweise Anpas-
sung der Sequenzen von EPI-Messungen zu einer funktionalen spektroskopischen Sequenz,
diente der Validierung der Spektroskopie. Nachdem bereits bei den initial durchgefiihrten spekt-
roskopischen Messungen deutliche Instabilitdten hinsichtlich der winkelabhdngigen Signalmo-
dulation feststellbar waren, wurden multiple Ansatze, dies weiter zu untersuchen verfolgt. So
wurde die in 4.2 beschriebene Anpassung der Wasserunterdriickung vorgenommen und begon-
nen, eine Sequenz mit zwei refokussierenden HF-Pulsen zu evaluieren. Um einen moglichen ne-
gativen Effekt durch die zusatzlich notwendigen HF-Pulse und Spoilergradienten zu verhindern,
wurde die Sequenz mit dem Spoilermodus Rephased for Diffusionweighting weiter untersucht
und ein Vergleich der unterschiedlichen Spoilermodi sowohl fiir die Echoplanarbildgebung als
auch die Spektroskopie durchgefiihrt. Der Vergleich zeitlicher Parameter der Pulssequenz diente
der Untersuchung von moglichen Interaktionen sowie dem Nachweis einer parameterunabhan-
gigen Zuverlassigkeit der Quantifizierung des DDE-Effektes. Anpassungen der geometrischen Pa-
rameter sind notwendig gewesen, um die Sequenzen fir die Anwendung an Menschen weiter
zu untersuchen. Es muss moglich sein, Anpassungen der Voxellokalisation und Voxeldimensio-
nen vorzunehmen, um die individuelle Anatomie moglicher Probanden und Patienten angemes-

sen zu berlicksichtigen.
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5.2 MR-Messungen

Die Datenerhebung erfolgte an einem Magnetresonanztomographen der Firma Siemens (Mag-
netom Prisma, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland). Mit einer Feldstdrke von 3 T ent-
spricht das MRT-System dem aktuellen klinischen Standard sowie dem Standard bereits durch-
geflihrter DDE-EPI-Studien. Die verwendeten Sequenzen basieren auf dem Prinzip der Echo-
Planar-Bildgebung sowie der Single-Voxel-Spektroskopie. In den durchgefiihrten Messungen
wurden Unterschiede der Sequenzstrukturen und Diffusionsparameter hinsichtlich der Stabilitat
sowie des Signal-Rausch-Verhéltnisses (SNR) untersucht. Dies ist insbesondere von Bedeutung,
da die gemessene Signalstdarke und somit das SNR abhangig von der vorhandenen Feldstarke,
aber auch der Anzahl der Diffusionswichtungen, dem verwendeten b-Wert, den Diffusionseigen-
schaften der Probe, der gewéahlten VoxelgrofRe und der intrinsischen Signalmodulation der Se-
quenz ist. Es ist zu beachten, dass die Temperatur sowie eventuelle Diffusionsrestriktionen in
der Probe die Diffusionseigenschaften und somit die Abnahme der Signalintensitat durch diffu-
sionsgewichtete Messungen beeinflussen konnen. Bei vorhandenen Diffusionsrestriktionen in-
nerhalb der gemessenen Probe haben je nach Orientierung der Restriktionen auch die Rich-
tungsvektoren der Diffusionsgradienten einen Einfluss auf die Signalstarke. Eine der grundlegen-
den Problematiken, die mit der Nutzung von diffusionsgewichteten MRT-Sequenzen einhergeht,
liegt in der notwendigen Abschwachung der Signalstarke durch die diffusionskodierenden Gra-
dienten. So kommt es mit einer Zunahme des gewahlten b-Werts zu einem Abfall des SNR. Um
dennoch eine addquate Signalstarke zu erhalten, sind entsprechende Anpassungen notwendig.
Moglichkeiten hierfiir bestehen in der Wahl niedrigerer b-Werte, der Anpassung der Voxeldi-
mensionen oder einer Reduktion der TE. Wahrend letztere jedoch in der Regel durch die Dauer
der Sequenzbestandteile limitiert ist, muss der b-Wert so gewahlt werden, dass der Diffusions-
effekt noch addquat quantifizierbar ist. Bei DDE-Experimenten wird dieser Signalabfall durch das
zusatzliche diffusionskodierende Gradientenpaar weiter verstarkt, sodass auch hier Anpassun-
gen notwendig sind. Aufgrund dieser multiplen Einflussmaoglichkeiten ist eine moglichst groRe

Stabilisierung des Signals anzustreben.

Eine Moglichkeit, die Stabilitat der verwendeten Sequenz zu erhéhen, kann darin bestehen, zwi-
schen Anregung und Echo zusatzliche Refokussierungspulse zu schalten. Dies flihrt bei geeigne-
ter Wahl der Refokussierungszeitpunkte zu einer Invertierung der Magnetisierung und somit der
inharenten Kompensation dephasierender Effekte. So werden Signalalterationen aufgrund von
lokalen Einflissen wie Magnetfeldinhomogenitaten kompensiert. Auch der Einfluss moglicher
Kreuzterme, also Interaktionen der Diffusionsgradienten mit den fiir die Signalauswertung not-

wendigen Messgradienten, kann dadurch minimiert werden. Da eine addaquate Bestimmung der
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Diffusionseigenschaften nur moglich ist, wenn jeder Gradient exakt definiert ist, kbnnen Kreuz-
terme zu einer Abweichung fiihren, die bedacht werden missen. Werden die Inversionspulse
zwischen beiden Diffusionsgradienten einer Diffusionswichtung geschaltet, ist eine gleichpolige
Ausrichtung der Diffusionsgradienten notwendig. Durch die zusatzlich notwendige Inversion des
Signals zwischen beiden Gradienten werden mogliche Effekte von Kreuztermen kompensiert.
Um fir die spektroskopischen Messungen eine moglichst hohe Stabilitat des Signals zu errei-
chen, wurde die Schaltung zusatzlicher Inversionspulse sowohl in der Echoplanarbildgebung als
auch der Spektroskopie weiter untersucht. Dabei muss abgewogen werden, ob die Signalaltera-
tionen durch die zusatzlich notwendigen Spoilergradienten den positiven Effekt der Signalstabi-
lisierung liberwiegen. Uber den Spoilermodus Rephased for Diffusionweighting wird versucht,

mogliche Interaktionen zwischen den Gradienten zu minimieren.

5.2.1 Echoplanarbildgebung

Doppelt-Diffusionsgewichtete EPI-Messungen an menschlichen Probanden wurden bereits in
mehreren Studien an 3 T Magnetresonanztomographen demonstriert. Dabei gelang es, Parame-
ter zu erheben, die mit den mikroskopischen Diffusionseigenschaften des Gewebes korrelieren.
Die verwendeten Diffusionswichtungen sind hier jedoch — bedingt durch die Hardwarelimitatio-
nen und ein zu niedriges SNR bei der Verwendung klinischer MRT-Systeme —mit einer Feldstarke
von 3 T in aktuellen Publikationen hiufig auf einen b-Wert von b =500 s mm pro Diffusions-
wichtung begrenzt. Da NAA im menschlichen Gehirn einen um Faktor 4 niedrigeren ADC besitzt,
sind deutlich hohere b-Werte notwendig, um im Verlauf eine dhnliche winkelabhéngige Signal-
modulation durch den DDE-Effekt flir NAA in der Spektroskopie zu erbringen (Guilfoyle, Suckow
and Baslow, 2003). Aus diesem Grund wurden samtliche Messungen in dieser Studie mit b-Wer-
ten von b =500 s mm2sowie b = 2500 s mm™ durchgefiihrt, um die Méglichkeit einer Erhebung
des DDE-Effektes bei einem héheren b-Wert fiir NAA an einem klinischen MRT-System mit 3 T
zu evaluieren. Die Wahl eines hohen b-Werts flihrte dazu, dass die EPI-Messungen im Wasser-
phantom ein zu niedriges SNR aufweisen, um eine Auswertung zu ermoglichen. Dies ist bedingt
durch den hohen Diffusionskoeffizienten von Wasser, der zu einem starken Signalabfall durch
die Diffusionsgradienten fihrt. Das N-Dodecanphantom weist bei einer Temperatur von 15 °C
einen um den Faktor 2,63 niedrigeren Diffusionskoeffizienten als das Wasserphantom auf (Holz,
Heil and Sacco, 2000). Es entspricht hinsichtlich seiner Diffusionseigenschaften somit eher dem
NAA. Folglich ist der Signalabfall durch die Diffusionswichtungen geringer, was das SNR der Mes-
sungen erhoht und somit die Auswertung der winkelabhangigen Signalmodulation bei einem b-

Wert von b = 2500 s mm™ mittels EPI erméglicht. Die durchgefiihrten Messungen sollen zeigen,
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dass ein 3 T MRT-System die grundsatzlichen Voraussetzungen besitzt, um DDE-Messungen bei

einem b-Wert, der fiir in vivo Messungen notwendig ist, durchzufiihren.

5.2.2 Spektroskopie

Wahrend die EPI bereits in vielen klinischen Messungen Anwendung findet, wird die MR-Spekt-
roskopie aktuell primar in den Bereichen der Chemie und Physik genutzt, um Molekilstrukturen
zu untersuchen. Spektroskopische Messungen im klinischen Setting befassen sich fast aus-
schlieBlich mit der Quantifizierung der verschiedener Metabolite wie NAA oder Kreatinin, um
Rickschliisse auf den Stoffwechsel, die Gewebeintegritdt und eventuelle Pathologien zu ziehen
(Van Der Graaf, 2010). Da NAA als neuronaler Marker gilt, erméglichen diffusionsgewichtete
spektroskopische Messungen des NAA einen Rickschluss auf die Diffusionsanisotropie einer
Komponente innerhalb der Nervenfasern und somit auf deren Integritat. Bisherige klinische Stu-
dien zu diffusionsgewichteten spektroskopischen Messungen befassen sich jedoch fast aus-
schlieflich mit der Bestimmung von SDE-Parametern wie dem ADC fir einzelne Metabolite wie
NAA, Cholin, Phosphokreatinin und Kreatinin (Liu et al., 2011). Damit unterliegen Sie den Limi-
tierungen, die mit SDE einhergehen. Anwendungen von DDE-Spektroskopie sind bisher limitiert
auf Experimente an MRT-Systemen mit 7 T (Skinner et al., 2017; Lundell et al., 2021). Spektro-
skopische Messungen von Parametern, die mit der mikroskopischen Diffusionsanisotropie kor-
relieren, wurden bisher nicht an MRT-Systemen mit einer Feldstadrke von 3 T durchgefiihrt. Ak-
tuelle Studien haben gezeigt, dass an Gerdten mit 7 T oder mehr die Bestimmung der mikrosko-
pischen fraktionellen Anisotropie mittels DDE-Spektroskopie moglich ist (Lundell et al., 2021). Es
konnte demonstriert werden, dass eine solche Sequenz bei einer Feldstarke von 7 T die Diffe-
renzierung der Diffusionseigenschaften verschiedener Metabolite ermoglicht. Auf Basis dieser
Diffusionseigenschaften und mit dem Wissen, welche Metabolite Extra- und Intrazelluldr vor-
kommen, kann eine getrennte Berechnung der mikroskopischen fraktionellen Anisotropie fir
den intra- und den extrazellularraum erfolgen. Damit bietet die DDE-Spektroskopie eine neue
Moglichkeit, die Integritat der zelluldren Strukturen zu beurteilen (Lundell et al., 2021) und stellt
ein mogliches diagnostisches Werkzeug fiir neurodegenerative Erkrankungen und Tumorerkran-
kungen, aber auch Stérungen des Extrazellularraums dar. Die verwendeten Parameter der DDE-
Spektroskopie von LUNDELL ET AL. nutzen die Vorteile eines Ultrahochfeld-MRTs. So kénnen auf-
grund des hoheren Signal-Rausch-Verhaltnisses eine langere Echozeit von TE = 185 ms und star-
kere Diffusionsgradienten gewahlt werden. Insgesamt wurden eine Diffusionsgradientendauer
von & =124 ms und ein b-Wert von b = 7199 s mm= verwendet (Lundell et al., 2021). Es ist zu

beachten, dass Ultrahochfeld-MRT-Systeme mit einer Feldstédrke von 7 T eine neue Entwicklung
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der medizinischen Forschung darstellen, die im Vergleich zu den aktuellen Systemen mit 1.5
bzw. 3 T bisher nicht allgemein verfiigbar sind. So gab es im Januar 2017 lediglich 80 Systeme
weltweit (van der Zwaag et al., 2016). Die erste klinische Zulassung eines Ultrahochfeld-MRT-
Systems erfolgte in den USA im Oktober 2017 (U.S. Food & Drug Administration, 2017). Insge-
samt bieten die neuen Systeme ein deutlich héheres SNR und somit auch die Moglichkeit einer

héheren raumlichen und spektralen Auflésung (van der Zwaag et al., 2016).

Um eine ausreichende Aussagekraft der Ergebnisse an einem 3 T System zu erreichen, ist ein
hohes SNR der spektroskopischen Messungen notwendig. Eine Anpassung der Diffusionsgradi-
enten ist hier nur beschrankt moglich, da der gewahlte b-Wert ausreichen muss, um den DDE-
Effekt nachzuweisen. Die Diffusionsparameter wie die Gradientendauer und -amplitude lassen
sich entsprechend nur in begrenztem MalRe verdandern. Um dennoch ein gutes SNR zu erhalten,
muss der Voxel ein adaquates Volumen umfassen. Ein Quader mit einer Kantenlange von 2.5 cm
bietet in den durchgefiihrten Messungen ein ausreichendes SNR fir die Bestimmung des Natri-
umacetat-Peaks im Spektroskopiephantom. Mit einer molaren Masse von 82.034 g/mol ergibt
sich fur das Spektroskopiephantom eine Konzentration von etwa 100.26 Millimolar Natriu-
macetat. Die Konzentration von N-Acetylaspartat im menschlichen Gehirn betragt laut einer Stu-
die von GONEN etwa 10.63 Millimolar. Somit ist im menschlichen Gehirn eine geringere Signalin-
tensitat zu erwarten (Gonen et al., 1998; Inglese et al., 2008). Um dies zu kompensieren, miissen

womoglich mehrere in vivo Messungen durchgefiihrt und anschlieBend gemittelt werden.

Die spektroskopischen Messungen wurden analog zur EPI mit den b-Werten b = 500 s mm™ und
b = 2500 s mm2 durchgefiihrt. Die Messungen mit niedrigem b-Wert dienen dabei der Validi-
tatsprifung der spektroskopischen Sequenzen und sollen lberpriifen, ob es signifikante Unter-
schiede zwischen der Spektroskopie und der Echo-Planar-Bildgebung gibt. Neben den verdander-
ten Messgradienten, die bei einer PRESS-Sequenz notwendig sind, wird bei spektroskopischen
in vivo-Messungen in der Regel eine Unterdriickung des Wassersignals angewandt, da der Fokus
auf der Analyse der Metabolite und deren chemischer Verschiebung liegt und diese durch das
Wassersignal Uberlagert werden kénnen. Entsprechend wurden samtliche spektroskopischen
Messungen mit einer Wasserunterdriickung durchgefiihrt, um maogliche Interaktionen zu evalu-

ieren.
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5.3 Interpretation der Ergebnisse

5.3.1 Echoplanarbildgebung

Die Echoplanar-Bildgebung wurde bereits in mehreren Studien evaluiert und hat sich bei der
Bestimmung von Parametern der mikroskopischen Anisotropie auf 3 T MRT-Systemen als zweck-
maRig erwiesen. SNR-bedingt sind diese Messungen haufig beschrankt auf niedrige b-Werte. Die
durchgefiihrten Messungen bestadtigen dies. Eine Auswertung bei einem b-Wert von
b = 2500 s mm fiihrt bei einer VoxelgroRe von 4.0 mm? zu einem starken Signalabfall, welcher
eine Auswertung der EPI-Messungen am Wasserphantom aufgrund eines zu niedrigen SNR un-

moglich macht.

Der initiale Vergleich der Sequenzstrukturen diente der Evaluation der von uns neu entworfenen
Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting, der Validierung der bereits in der Literatur
als funktional gezeigten Sequenz in tm sowie einer Untersuchung von Einfliissen des Spoiler-
setups auf die Signalmodulation. Die EPI-Sequenz mit der niedrigsten Signalmodulation im Was-
serphantom besal’ nur einen Refokussierungspuls in tn,. Dies deckt sich mit den Ergebnissen, die
von LAWRENZ ET AL. berichtet wurden. Interessant ist die Beurteilung der Sequenzstrukturen mit
mehreren Refokussierungspulsen — hier zeigen sich deutliche Unterschiede. Wahrend LAWRENZ
ET AL. eine Sequenz mit angepassten Spoilergradienten verwenden, um Signalalterationen zu un-
terbinden, wird bei den hier durchgefiihrten Messungen mit dem Spoilermodus Rephased for
Diffusionweighting lediglich ein Spoiler entlang der Richtung des HF-Pulses geschaltet. Die rest-
liche Spoilerwirkung wird durch eine Reduktion der Amplitude des ersten diffusionskodierenden
Gradientenpaares erreicht. Auf diese Weise sollen mogliche Interaktionen zwischen Spoiler-,
Mess- und Diffusionsgradienten reduziert werden, wahrend das Signal ausreichend dephasiert
wird. Eine exakte Berechnung der Diffusionsparameter bleibt bei Kenntnis des exakten b-Werts
weiterhin moglich. Der Vergleich zwischen Spoilergradienten und dem Fehlen von Spoilergradi-
enten wurde durchgefiihrt, um festzustellen, ob es Wechselwirkungen zwischen ihnen gibt und
ob fehlende Spoilergradienten die Signalmodulation beeinflussen. Hier ist zu erkennen, dass ins-
besondere bei deaktivierten Spoilergradienten eine deutliche relative Signalerh6hung bei paral-
lel geschalteten Diffusionswichtungen vorliegt. Eine wahrscheinliche Ursache kann die fehlende
Unterdrickung von Kohérenzpfaden und somit die Entstehung eines stimulierten Echos bei der
Verwendung mehrerer Refokussierungspulse sein (siehe Abb. 46). In MRT-Messungen mit meh-
reren Refokussierungspulsen kdnnen zusatzlich zu dem gewiinschten Echo auch unerwiinschte
Echos und Signale entstehen. Diese kénnen zu einer konstruktiven oder auch destruktiven Uber-
lagerung des gewiinschten Signals fihren und somit das Messergebnis beeinflussen. Durch ge-

eignete Spoilergradienten kann die Entstehung zusatzlicher Echos unterdriickt werden. Hier
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muss jedoch bedacht werden, dass zusatzliche Gradienten die Entstehung von Kreuztermen be-
dingen, welche wiederum die Signalintensitat beeinflussen kdnnen. Diese Problematik tritt auf-
grund des zusatzlichen Refokussierungspulses sowie den fehlenden Spoilergradienten auch bei
der Sequenz Rephased for Diffusionweighting auf. Um eine ausreichende Dephasierung zur Un-
terbindung eines moglichen stimulierten Echos zu erreichen, erfolgt hier die Reduktion des b-
Werts der ersten Diffusionswichtung. Lediglich der Pfad, welcher symmetrisch um die Refokus-
sierungspulse ausgerichtet wird erfahrt eine komplette Rephasierung durch die Diffusionswich-
tungen. Mogliche Koharenzpfade werden durch die Differenz der Gradientenamplitude unter-
driickt. Da auf diese Weise auch keine Spoilergradienten angewandt werden, kann es auch nicht

zu der Entstehung von spoilerbedingten Kreuztermen kommen (Burstein, 1996).
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Abbildung 51: 3 HF-Pulse mit 3 Spin-Echos (A, B, C), einem sekundéaren Spin-Echo (D) und einem stimulierten Echo
(E). Bei dem sekundaren Spin-Echo (D) handelt es sich um das messrelevante Signal. Dieses kann durch das stimu-
lierte Echo (E) beeinflusst werden.

Jeder Hochfrequenzpuls induziert ein zugehdriges Spin-Echo (Abb. 51: A, B, C). Erfolgt nach ei-
nem Spin-Echo erneut ein HF-Puls, kommt es zu einer Rephasierung und folglich zu einem se-
kundaren Spin-Echo (Abb. 51: D). Dabei handelt es sich bei dem sekundaren Spin-Echo um das
fir die Messung gewtinschte Signal. Bei einem stimulierten Echo werden die initial angeregten
Spins durch einen der HF-Pulse in die vertikale Ebene gekippt. In dieser behalten die Spins ihre
Ausrichtung zueinander. Ein weiterer HF-Puls kann die Magnetisierung anschliefend wieder in
die transversale Ebene drehen, wo es dann zu einer Rephasierung kommt. Diese fiihrt schlief3lich
zu dem stimulierten Echo (Abb. 51: E), welches mit dem sekundéaren Spin-Echo (Abb. 51: D) in-
teragieren kann. Da die Sequenzstruktur in T, aktivierte Spoilergradienten beinhaltet, kann kein
stimuliertes Echo auftreten. Bei Rephased for Diffusionweighting erfolgt durch die Reduktion
der Amplitude des ersten diffusionskodierenden Gradientenpaares eine ausreichende Depha-
sierung, um diesen Pfad zu unterbinden. Bei Verzicht auf Spoilergradienten kommt es zu einem
stimulierten Echo. Dieses wird bei DDE-Messungen durch die Hinzunahme des zweiten, nicht
parallel ausgerichteten Gradientenvektors unterbunden, weshalb dieser Effekt lediglich bei pa-

rallelen Gradienten zu beobachten ist. Auf diesem Effekt kann auch die zu beobachtende Signal-
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modaulation in dem N-Dodecanphantom mit Maxima bei parallelen und Minima bei antiparalle-
len Diffusionswichtungen beruhen. Dass dieser Effekt in dem Spektroskopiephantom nicht zur
Darstellung kommt, liegt am ehesten an dem — im Vergleich zu dem N-Dodecan — erhéhten Dif-
fusionskoeffizienten, welcher bei Bewegung der Spins zu einer durch die Diffusionsgradienten
bedingten Dephasierung flhrt. Bei aktivierten Spoilergradienten ist dieser Effekt in schwacherer
Auspragung ebenfalls zu beobachten. Eine mogliche Ursache hierfir ist eine geringe Amplitude
der Spoilergradienten. Auch die Ausrichtung der Spoilergradienten sorgt womaglich fiir eine in-
adaquate Suppression des stimulierten Echos. Ghosting-Effekte, wie Sie bei EPI-Bildern auftre-

ten kdénnen, wurden durch manuelle Bildiberpriifung ausgeschlossen.

Werden diese Ergebnisse mit den identischen Messungen im N-Dodecanphantom verglichen,
fallt auf, dass diese ausgepragte Signalmodulation (unabhangig von der gewahlten Sequenz) im
N-Dodecanphantom nicht vorhanden ist. Da ein identischer Sequenzaufbau vorliegt, missen die
Griinde hierfir in den Eigenschaften des Phantoms liegen. Wie bereits zuvor beschrieben, weist
N-Dodecan eine héhere Viskositat als Wasser auf. Es konnte gezeigt werden, dass mit steigender
Viskositat die Relaxationszeiten T1 und T2 abnehmen (Kim, 2008). Dies kann die Entstehung ei-
nes stimulierten Echos beeinflussen und flihrt womdglich dazu, dass sich keine signifikanten Un-
terschiede der Sequenzstrukturen in dem N-Dodecanphantom bei insgesamt duRerst niedrigen
relativen Signalintensitdten zeigen. Letzteres liegt zudem an der erhéhten Viskositat, die die ge-
ringere Signalabschwéachung durch die Diffusionsgradienten bewirkt und somit das gemessene
SNR bei den Messungen des N-Dodecanphantoms erhoht. Diese SNR-Erhéhung ermaoglicht es

zudem, EPI-Messungen bei einem b-Wert von 2500 s mm™ durchzufiihren.

Die Erhéhung der Gradientenstirke auf b = 2500 s mm fiihrt erwartungsgemaR zu einem deut-
lichen Abfall des SNR. Es zeigte sich ein geringgradiger Vorteil der Sequenz Rephased for Diffusi-
onweighting. Durch die Reduktion der Amplitude des ersten diffusionskodierenden Gradienten-
paares um 25% ist das SNR bei Verwendung dieser Sequenzstruktur hoher. Bei den in
4.2.1 durchgefiihrten Messungen kann so ein um etwa 15.91 % héheres SNR bei einer Reduktion
des b-Wertes um insgesamt 12.5 % erreicht werden. In Bezug auf die Signalmodulation konnten
keine sequenzspezifischen Unterschiede nachgewiesen werden. Der Vergleich der Sequenz-
strukturen in T, und Rephased for Diffusionweighting diente der Validierung unseres Systems
sowie der grundlegenden Uberpriifung der neu entworfenen Sequenzstruktur. Bei vergleichba-
ren Ergebnissen hinsichtlich der Signalmodulation beider Sequenzen in dem initialen Vergleich
sowie einem Vorteil der Sequenz Rephased for Diffusionweighting hinsichtlich des SNRs erfolgte
die detaillierte Analyse der Sequenz Rephased for Diffusionweighting in der Echoplanarbildge-

bung. Dies sollte die Funktionalitdt der Sequenz bei unterschiedlichen Diffusionsparametern
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evaluieren, bevor die Sequenzstruktur in eine DDE-PRESS-Sequenz fiir spektroskopische Mes-
sungen eingebunden wird. Auf eine detaillierte Untersuchung der Sequenz in t,, wurde verzich-
tet, da diese nicht mit der, fiir die Spektroskopie notwendigen PRESS-Anregung kompatibel ist
und lediglich eine angepasste Sequenz mit zusatzlichem Refokussierungspuls vor der Diffusions-
wichtung fiir eine grobe Einordnung mit der finalen Rephased for Diffusionweighting-Sequenz
verglichen wurde. Die Sequenzen mit zwei refokussierenden HF-Pulsen und eingeschaltetem be-
ziehungsweise deaktiviertem Spoiler wurden fiir die detaillierte Evaluation verworfen, da diese

eine weitaus hohere Abweichung der relativen Signalintensitat bei niedrigem b-Wert aufwiesen.

In der folgenden Evaluation der Diffusionsparameter zeigte die Sequenzstruktur Rephased for
Diffusionweighting durchgehend niedrige Abweichungen der relativen Signalintensitat. Ein sig-
nifikanter Einfluss der Gradientendauer, der Separationszeit sowie der Mischzeit auf die Signal-
modulation konnte weder bei einem b-Wert von b =500 s mm™2 im Wasserphantom noch bei
b = 2500 s mm2im N-Dodecanphantom nachgewiesen werden. Die Sighal-Rausch-Verhaltnisse
dieser Messungen waren bei einer VoxelgroRe von 4 mm?3 und b = 500 s mm™2 durchgehend auf
einem stabilen Niveau. Innerhalb der einzelnen Messreihen konnte ein geringgradiger Abfall des
SNR bei kiirzeren Diffusionsparametern festgestellt werden. SNR-Unterschiede zwischen ver-
schiedenen Messreihen beruhen auf dem separat durchgefiihrten Shimprotokoll, welches vor
jeder Messreihe angewandt wurde. Die Sequenz prasentierte sich somit unabhangig von den

gewahlten Diffusionsparametern in der Echoplanarbildgebung.

5.3.2 Spektroskopie

Bei den durchgefiihrten spektroskopischen Messungen erfolgte zundchst ein Vergleich der be-
reits aus der EPI (siehe Abschnitt 4.1.1) bekannten Sequenzstrukturen. Dies diente der Validie-
rung sowie der Adressierung moglicher Komplikationen bei der Implementation der DDE-Se-
quenz in die PRESS-Sequenz. Bei den spektroskopischen Sequenzen mit aktiviertem bzw. deak-
tiviertem Spoilergradienten konnte bei b = 500 s mm™im Gegensatz zu den EPI-Messungen kein
Maximum bei parallelen Diffusionsgradientenvektoren festgestellt werden. Da sich die Sequen-
zen in dem gewahlten Anregungsmuster unterscheiden liegt dies womaoglich an der genutzten
PRESS-Anregung, welche konkretere Refokussierungspulse nutzt. Weiterhin fallt auf, dass ins-
besondere die Sequenz mit aktiviertem Spoiler eine deutlich héhere Varianz der Messwerte und
somit einen grolReren Fehler aufweist. Die geringsten Abweichungen vom Mittelwert wurden
auch hier bei den Sequenzen in T, und Rephased for Diffusionweighting gemessen. Verglichen

mit den Ergebnissen aus der Echoplanarbildgebung fallt auf, dass die gemessene Abweichung
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vom Mittelwert in den spektroskopischen Messungen bei den Sequenzen Rephased for Diffusi-
onweighting und in T, héher liegt. Maxima bei parallelen Diffusionsgradienten, wie sie bei akti-
viertem und deaktiviertem Spoiler zu beobachten waren, treten in der Spektroskopie nicht auf.
Auch dies mag durch die gewahlten Hochfrequenzpulse und somit praziseren Kippwinkelbetrage
zustande kommen. Ein signifikanter Vorteil hinsichtlich der zu beobachtenden Signalmodulation
konnte fur keine der beiden Sequenzstrukturen nachgewiesen werden. Bei einem Vergleich der
Signal-Rausch-Verhéltnisse zeigte sich im Spektroskopiephantom hingegen ein Vorteil der Se-

quenz in Tm.

In Bezug auf den Vergleich der Diffusionsparameter der spektroskopischen Messungen ist zu
beachten, dass bei der Notwendigkeit hoher b-Werte und somit langerer Diffusionsgradienten
eine Variation der Diffusionsparameter an klinischen MRT-Systemen leider nur begrenzt moglich
ist, ohne die Echozeit zu verlangern und somit das Signal weiter abzuschwachen. Zwar ist der
Diffusionskoeffizient von N-Acetylaspartat hoher als von N-Dodecan (siehe 5.2.1) — was zu einer
geringeren Signalabschwéachung durch die diffusionskodierenden Gradienten fiihrt — dennoch
wadre dies aufgrund der in vivo niedrigeren NAA-Konzentration (siehe 5.2.2) nicht wiinschens-

wert, weswegen auf eine Verlangerung der TE verzichtet wurde.

Im Anschluss erfolgte ein Vergleich des Einflusses der Diffusionsgradientendauer & auf die Sig-
nalmodulation flr die Sequenzen Rephased for Diffusionweighting und in t,. Der initiale Ver-
gleich wurde bei b = 500 s mm2 durchgefiihrt. Aufgrund der zeitlichen Limitationen, welche mit
der Implementation der DDE-Sequenz in die PRESS-Sequenz einhergehen, ist nur eine geringe
Variation der Gradientendauer moglich. Wahrend MITRA in der von ihm durchgefiihrten Analyse
des DDE-Effektes mit unendlich kurzen Gradientenpulsen rechnet, wurde in den von LAWRENZ
durchgefiihrten Studien eine Diffusionsgradientendauer 6 von 22 ms pro Gradientenpaar in der
Echoplanarbildgebung als funktional in der Bestimmung des MA-Index prasentiert. Eine mog-
lichst kurze Diffusionsgradientendauer ist wiinschenswert, da mehr Flexibilitat bei der Wahl wei-
terer Diffusionsparameter gegeben ist. Weiterhin entsprechen kurze Gradienten der theoreti-
schen Grundlage von MITRA — eine Abweichung hiervon kann das Signalverhalten beeinflussen.
Da es sich bei den Phantomen um Proben mit isotroper Diffusion handelt, dient der Vergleich
der Diffusionsgradientendauer primar der Identifikation von Interaktionen zwischen Diffusions-,
Mess- und Spoilergradienten. So kénnen unterschiedlich konfigurierte Gradienten in der Theorie
auch variable Wirbelstréme bedingen. Bei den in unseren Messungen gegebenen Limitationen
konnte jedoch kein Vorteil von langeren oder kiirzeren Gradientenpulsen hinsichtlich der Signal-
stabilitdt nachgewiesen werden, sodass dieser Effekt in einer Probe mit isotroper Diffusion nicht

relevant zu sein scheint. Die erhohte Signalabweichung, die bei einem b-Wert von
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b = 2500 s mm™im N-Dodecanphantom beobachtet werden kann, ist am ehesten bedingt durch

das zu niedrige SNR.

Der Evaluation des Einflusses unterschiedlicher Mischzeiten auf die Signalmodulation kommt,
verglichen mit der Separationszeit und der Diffusionsgradientendauer, eine besondere Bedeu-
tung zu. Dies beruht auf der Tatsache, dass DDE-Experimente grundsatzlich in Sequenzen mit
langer oder kurzer Mischzeit eingeteilt werden kdnnen (siehe Abschnitt 2.3.8). Bei Wahl langer
Mischzeiten kénnen bei zugrundeliegender Exzentrizitat der Probe Maxima mit parallelen/anti-
parallelen und Minima mit orthogonalen Diffusionswichtungen gemessen werden. Bei einer
Mischzeit von 7, = 0 ms hingegen korreliert das Messergebnis mit der GréRe zugrundeliegender
Poren. Da die von uns durchgefiihrten Experimente dem Nachweis von Exzentrizitat dienen sol-
len, ist eine moglichst lange Mischzeit T, anzustreben. Die durchgefiihrten spektroskopischen
Messungen zeigten unabhingig von der gewahlten Sequenzstruktur bei b =500 s mm™2in dem
Spektroskopiephantom nur vereinzelt signifikante Abweichungen vom Mittelwert. Wahrend die
Varianz der einzelnen Messwerte bei der Sequenz in tm gering ist, konnte mit Rephased for Dif-
fusionweighting bei Mittelung der parallelen/antiparallelen und orthogonalen Gradientenkom-
binationen eine noch geringere Abweichung vom Mittelwert gemessen werden. Bei einer Erho-
hung des b-Werts auf b =2500s mm? sind in dem N-Dodecanphantom bei beiden Sequenz-
strukturen deutliche Abweichungen zu beobachten. Dabei sind die Ergebnisse beider Sequenzen
mit Minima bei antiparallelen und Maxima bei parallelen Diffusionswichtungen dhnlich konfigu-
riert. Diese Konfiguration fuhrt bei einer Mittelung der orthogonalen und parallelen/antiparal-
lelen Messungen zu einer insgesamt niedrigeren Abweichung bei beiden Sequenzen. Im direkten
Vergleich ist diese Abweichung bei Rephased for Diffusionweighting wesentlich niederiger aus-
gepragt. Ein Trend in Abhangigkeit der Mischzeit ist sowohl bei Rephased for Diffusionweighting
als auch bei in T, nicht nachweisbar. In Bezug auf das SNR ist lediglich bei Rephased for Diffusi-
onweighting ein Trend zu beobachten. Hier kommt es bei kiirzeren Mischzeiten zu einem Abfall

des SNR.

Eine Betrachtung des Einflusses der Separationszeit auf die Signalmodulation ist insbesondere
fiir die Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting von Relevanz, da diese die HF-Pulse
sowie die dazugehdrigen Spoilergradienten beinhalten und somit mogliche Interaktionen auf-
treten kdnnten. Wahrend sich bei den EPI-Messungen unabhangig von der verwendeten Sepa-
rationszeit kein Trend hinsichtlich der Signalvariation erkennen lasst, kann bei den spektrosko-
pischen Messungen eine geringe Zunahme der winkelabhangigen Signalmodulation bei klirzeren
Separationszeiten erkannt werden. Ein Einfluss auf die Signalvariation bei nach orthogonal und

parallel/antiparallel gemittelten Werten gibt es unabhéngig von der gewéhlten Separationszeit
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jedoch nicht. Somit ist die Quantifizierung des DDE-Effekts unabhangig von der gewahlten Sepa-
rationszeit. Eine Analyse des SNR dieser Messungen zeigt, dass insbesondere bei den maximal
und minimal moéglichen Separationszeiten niedrigere SNR-Werte gemessen werden kdnnen.

Dieser Effekt ist bei hohem b-Wert ausgepragter.

Die deutlichsten Unterschiede zwischen den Sequenzstrukturen sind bei dem Vergleich unter-
schiedlicher Richtungsschemata zu beobachten. Wahrend die Sequenz Rephased for Diffusion-
weighting unabhadngig des Richtungsschemas eine dhnliche Konfiguration der Signalmodulation
mit den bereits aus den vorherigen Messreihen bekannten Maxima und Minima aufweist, zeigen
sich bei der Sequenz in T, signifikante Unterschiede. So kann bei Rephased for Diffusion-
weighting nach Mittelung orthogonaler und paralleler/antiparalleler Kombinationen kein signi-
fikanter Unterschied zwischen den Richtungsschemata nachgewiesen werden. Bei in 1, fallen
hier deutliche Unterschiede auf. Das zuvor fiir die Evaluation der Diffusionsparameter gewahlite
Schema ,,Phase-Read” weist im Vergleich mit den anderen Richtungsschemata deutlich niedri-
gere Abweichungen vom Mittelwert auf. Die Wahl jedes der anderen Schemata fiihrt zu extre-
men Abweichungen vom Mittelwert. Dabei kommt es in dem isotropen Phantom zu der Ausbil-
dung von Maxima bei parallelen/antiparallelen und Minima bei orthogonalen Gradientenkom-
binationen. Dies entspricht der Konfiguration, die bei einer Exzentrizitdt der Probe zu erwarten
ware, und erschwert somit eine Messung und die Quantifizierung der mikroskopischen Aniso-
tropie mittels der Sequenz in t,, oder macht sie sogar unmaoglich. Es fallt auf, dass diese Abwei-
chung nur bei Richtungsschemata mit Beteiligung der Z-Achse des MRT auftritt. Mogliche Ursa-
chen hierfiir liegen in einer Interaktion mit der Schichtselektion oder Feldinhomogenititen ent-
lang der Z-Achse des Systems. Insgesamt wird diese Problematik bei einer isotropen Betrachtung
wieder ausgeglichen. Zudem haben diese Beobachtungen keinen Einfluss auf die gemessenen
SNRs, die sich unabhangig von der Sequenzstruktur und dem gewahlten Richtungsschema auf

einem ahnlichen Niveau befinden.

Bei dem Vergleich der Offcenter-Messungen kénnen ebenfalls deutliche Unterschiede zwischen
den Sequenzstrukturen festgestellt werden. Auch hier zeigt sich die aus dem Vergleich der Rich-
tungsschemata bekannte W-férmige Konfiguration bei Verwendung der Sequenzstruktur in tp,.
Es fallt auf, dass auch hier insbesondere die Messungen mit einem Verschub entlang der Z-Achse
des MRT betroffen sind (siehe Abb. 40; H + 25 mm | H - 25 mm). Dass auch die anderen Voxel
betroffen sind liegt, am ehesten an der Verwendung des MA-Richtungsschemas, welches bereits
in 4.2.5 diese Konfiguration gezeigt hat. Die Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting
hingegen weist keine signifikante Abweichung vom Mittelwert auf. Bei Wahl eines posterior ge-
legenen Voxels (siehe Abb. 39; A - 25 mm) kann eine hdhere Varianz der Messwerte gemessen
werden. Die Abweichung vom Mittelwert ist jedoch auch hier nicht signifikant gewesen, sodass
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am ehesten von einem schlechten Shim auszugehen ist, der die hohere Varianz der Messwerte

bedingt.

Ahnliche Ergebnisse konnten auch bei Variation der Voxeldimensionen festgestellt werden.
Wahrend die Sequenzstruktur Rephased for Diffusionweighting keine signifikante Abweichung
aufweist, kann bei in t, eine deutliche Signalmodulation bei allen verglichenen Voxeldimensio-
nen nachgewiesen werden. Erneut fallt auf, dass insbesondere die Messung mit Beteiligung der

Z-Achse betroffen ist.

Eine Besonderheit, die alle spektroskopischen Messungen mit der Sequenz Rephased for Diffu-
sionweighting betrifft, ist die U-Formige Signalvariation, die in Abhangigkeit von dem Winkel
zwischen den Diffusionsgradientenpaaren gemessen werden kann. So kommt es bei einem b-
Wert von b =500 s mm™ in dem Spektroskopiephantom immer zu einem Maximum bei antipa-
rallelen Diffusionsvektoren und einem Minimum bei parallelen Diffusionsvektoren. Dieser Effekt
beruht womaglich auf der bereits angesprochenen Abweichung von MITRAs Berechnungen. So
ist eine — wie in der Theorie notwendig — unendlich kurze Gradientendauer nicht umsetzbar.
Dies fuihrt dazu, dass es wahrend der Gradientendauer zu einer Akkumulation von Phase in den
Spins der Probe kommt. Dieser Effekt wird innerhalb eines Diffusionsgradientenpaares durch
den refokussierenden HF-Puls kompensiert, sodass insbesondere der relative Winkel zwischen
beiden Diffusionswichtungen relevant ist. Es ware denkbar, dass diese Phasenakkumulation zu
einem konstruktiven Effekt flihrt, welcher zu einer hdheren Signalstarke bei antiparallelen Gra-
dientenvektoren fihrt. Dies ist womoglich durch kleine, gerichtete Bewegungen in dem Phan-
tom zu erklaren, welche zu einer diffusionsbedingten Signalabschwachung durch die Gradienten
fliihren. Betrachtet man isoliert die Teilchenbewegungen zwischen den beiden refokussierenden
HF-Pulsen kann vermutet werden, dass diese bei antiparalleler Ausrichtung kompensiert wer-
den. Dies fuhrt folglich zu einem starkeren Signal und somit einem messbaren Maximum bei
antiparallelen Gradientenvektoren. Bei erhéhtem b-Wert ist die zu beobachtende Signalmodu-
lation invertiert: Es kommt zu Minima bei antiparallelen Diffusionsvektoren und zu Maxima bei
parallelen Diffusionsvektoren. Womaglich ist die Gradientenstdrke und die damit einherge-
hende Phasenakkumulation so hoch, dass antiparallele Gradientenpaare zu einem destruktiven
Effekt fihren und die Signalstarke bei den entsprechenden Kombinationen in Relation zu dem
Mittelwert absinkt. Insgesamt sind diese Effekte bei einem isotropen Experiment hinsichtlich
der Bestimmung des DDE-Effektes nicht relevant, da sie liber die verschiedenen Winkelkombi-

nationen ausgeglichen werden.
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5.3.3 Levene-Test

Die Ergebnisse des Levene-Tests zeigen ebenfalls die Schwachen der Sequenz in t,. Wahrend
die Messtabilitat der im Isozentrum durchgefiihrten Messungen keinen signifikanten Unter-
schied zwischen beiden Sequenzstrukturen aufzeigte, kommt es bei Variation von Voxellokalisa-
tion und -dimension zu ausgepragten, statistisch hochst signifikanten Instabilitdten bei Nutzung
der Sequenzstruktur in t,. Diese Instabilititen machen eine Quantifizierung des DDE-Effektes
unmoglich. Dabei fallt insbesondere auf, dass es bei der Sequenz in T, zu multiplen Ausreiflern

mit niedrigen Signalintensitdten kommt.

5.4 Limitationen

In dieser Studie wurden DDE-Messungen an einem 3 T MRT-System mit unterschiedlichen Phan-
tomen durchgefiihrt, um die Stabilitat des Systems fiir in vivo DDE-Messungen zu demonstrieren
und eine Sequenz zu prasentieren, die solche Messungen ermdoglicht. Dabei wurden alle Mes-
sungen an einem Siemens Magnetom Prisma mit einer Feldstarke von 3 T durchgefiihrt. Ent-
sprechend kdnnen die Ergebnisse systemspezifische Besonderheiten beinhalten, die an anderen
MRT-Systemen nicht zu beobachten sind. Insbesondere eine Anwendung an Systemen mit einer

Feldstarke von 1.5 T ist nicht erfolgt.

Bei der Betrachtung der Ergebnisse ist zu beachten, dass Phantommessungen eine Stabilitdt und
Genauigkeit ermoglichen, die bei in vivo Messungen nicht erreicht werden kdnnen. So ist — be-
dingt durch die individuelle Anatomie moglicher Probanden und Patienten — insbesondere von
einem komplexeren Shim-Prozess auszugehen. Dies kann mit einem Abfall des Signal-Rausch-
Verhiltnisses einhergehen und somit die Quantifizierung des DDE-Effektes erschweren. Weiter-
hin kann es bei in vivo Messungen zu Artefakten durch die Bewegung von Probanden kommen,
was die Signalintensitaten einzelner Messungen beeinflussen kann. Zudem kénnen die einzigar-
tigen Eigenschaften von lebendem Gewebe, wie zum Beispiel Verdnderungen des Blutflusses
und der Temperatur, nicht durch die Verwendung von Phantomen erfasst werden und entspre-

chend in unseren Messungen nicht adressiert werden.

Eine Problematik, die mit diesem Studiendesign einhergeht, ist, dass lediglich die Stabilitat der
Messungen optimiert wurde und kein Nachweis mikroskopischer Anisotropie erbracht wurde.
Probleme, die bei der Quantifizierung des Effektes in vivo auftreten, kbnnen mit dem gewahlten
Studiendesign nicht erkannt werden. Hierzu zahlen beispielsweise die Anpassung der Messun-
gen an die Individuelle Anatomie des Probanden, erhéhte Feldinhomogenitaten bei Probanden-

messungen sowie die veranderte Stoffzusammensetzung im menschlichen Probanden.
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Ebenfalls zu erwdhnen sind eine Reihe an anwendungsspezifischen Limitationen fiir die in vivo
Bildgebung. So wurden bei dieser Studie spektroskopische Messungen mit einer VoxelgrofRe von
15.625 mm? durchgefiihrt. Dies entspricht bei isometrischen Voxel einer Kantenldnge von 2.5
cm. Eine solche Kantenlange kann die Detektion kleinerer Lasionen einschranken. Die Wahl klei-

nerer Voxel ginge wiederum mit einer Reduktion des Signal-Rausch-Verhaltnisses einher.

Bei dem Vergleich der beiden Sequenzstrukturen in t,, muss bedacht werden, dass die Sequenz
Rephased for Diffusionweighting durch die Reduktion der Amplitude des ersten Diffusionskodie-
renden Gradientenpaares einen signifikanten Vorteil hinsichtlich des zu erwartenden Signal-
Rausch-Verhaltnisses hat. Die zu erwartende und zu beobachtende Signalmodulation ist bei ei-

nem isotropen Experiment hiervon allerdings unabhangig.
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6 Zusammenfassung | Summary

Die durchgefiihrte Studie zeigt, dass doppelt diffusionsgewichtete spektroskopische Messungen
an klinischen MRT-Systemen mit einer Feldstarke von 3 T grundsatzlich durchfiihrbar sind. Sol-
che Messungen stellen ein mogliches, nicht-invasives Werkzeug zur Bestimmung der Gewebein-
tegritat dar. Mit Rephased for Diffusionweighting prasentieren wir eine neue Sequenzstruktur,
die sich in unseren Messungen unabhangig von den gewahlten Diffusionsparametern, dem ge-
wahlten Richtungsschema sowie der Lokalisation und Konfiguration des gemessenen Voxels pra-
sentiert. Die zu beobachtenden Schwankungen befinden sich nach Mittelung der fiir die Berech-
nung von Parametern der mikroskopischen Anisotropie wichtigen Vektorkombinationen unter
Bericksichtigung des berechneten Fehlers innerhalb der theoretisch zu erwartenden Werte. Bei
der Anwendung dieser Sequenz sind gesonderte Einstellungen der Wasserunterdriickung zu be-
ricksichtigen, um die Stabilitat der Messungen liber einen langeren Zeitraum zu gewahrleisten.
Dies ist insbesondere fiir in vivo Messungen wichtig, bei denen im Falle eines schlechten Shims
und bei bekannt niedrigeren NAA-Konzentrationen viele Mittelungen notwendig sind, um eine

adaquat zu quantifizierende Signalstarke zu erhalten.

The study we conducted shows that double-diffusionencoded spectroscopic measurements are
feasible on a clinical MRI system with a field strength of 3 Tesla. Those measurements represent
a non invasive tool to determine tissue integrity. With Rephased for Diffusionweighting we
present a new MRI-sequence that proves to be independent of the chosen diffusion parameters,
the directional scheme as well as the localisation and configuration of the measured voxel. After
averaging the vector combinations important for the calculation of microscopic anisotropy pa-
rameters and taking into account the calculated error, the observed fluctuations are within the
theoretically expected values. When using this sequence, special settings for water suppression
are necessary in order to ensure the stability of the measurements over a longer period of time.
This is particularly important for in vivo measurements where, in the case of a poor shim and
known low NAA concentrations, many averages are necessary to obtain a signal strength that

can be adequately quantified.
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wurden von Dr. Jirgen Finsterbusch programmiert.

AnschlieBend war ich fiir die Erhebung samtlicher Messdaten, deren Auswertung sowie der an-
schlieRenden Diskussion der Ergebnisse verantwortlich. Probleme bei den Messungen wurden
von mir erarbeitet, an Dr. Finsterbusch gespiegelt und gemeinsam Losungen diskutiert. Die er-
arbeiteten, notwendigen Anpassungen der Sequenzen erfolgte durch Dr. Finsterbusch, welche
wiederum von mir implementiert und tberprift wurden. Zwecks Implementierung war es not-
wendig, mich mit der auf Linux basierten Serverstruktur des Instituts vertraut zu machen. Die
fiir die durchgefiihrten Messungen notwendigen Auswertungsskripte habe ich eigenstandig mit
dem Programm ,Matlab“ programmiert. Uber dieses wurden anschlieRend samtliche Abbildun-
gen und Tabellen generiert. Hierzu gehdrte auch die Erstellung von Skripten fir die Auswertung
der Signal-Rausch-Verhdltnisse, welche ich in Tabellen aufgetragen habe. Fiir die Auswertung
der spektroskopischen Messungen habe ich eine Literaturrecherche durchgefiihrt, um Pro-
gramme zu evaluieren die fiir die Auswertung der, von dem Magnetresonanztomographen ge-
nerierten Spektroskopiedaten geeignet sind. Die Auswahl des Programmes ,jMRUI“ habe ich
getroffen. Die notwendige Einarbeitung in das gewahlte Programm sowie die anschlieRende
Auswertung der spektroskopischen Messungen hinsichtlich Signalmodulation und Signal-
Rausch-Verhiltnissen habe ich eigenstdandig durchgefiihrt. Die Diskussion der Ergebnisse wurde
durch den Doktoranden erarbeitet und anschlieRend mit Dr. Finsterbusch diskutiert und weiter

angepasst.
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12  Eidesstattliche Versicherung

Ich versichere ausdriicklich, dass ich die Arbeit selbstandig und ohne fremde Hilfe, insbesondere
ohne entgeltliche Hilfe von Vermittlungs- und Beratungsdiensten, verfasst, andere als die von
mir angegebenen Quellen und Hilfsmittel nicht benutzt und die aus den benutzten Werken wort-
lich oder inhaltlich entnommenen Stellen einzeln nach Ausgabe (Auflage und Jahr des Erschei-
nens), Band und Seite des benutzten Werkes kenntlich gemacht habe. Das gilt insbesondere
auch fur alle Informationen aus Internetquellen.

Soweit beim Verfassen der Dissertation Kl-basierte Tools (,,Chatbots“) verwendet wurden, ver-
sichere ich ausdricklich, den daraus generierten Anteil deutlich kenntlich gemacht zu haben.
Die ,,Stellungnahme des Prasidiums der Deutschen Forschungsgemeinschaft (DFG) zum Einfluss
generativer Modelle fir die Text- und Bilderstellung auf die Wissenschaften und das Férderhan-
deln der DFG“ aus September 2023 wurde dabei beachtet.

Ferner versichere ich, dass ich die Dissertation bisher nicht einem Fachvertreter an einer ande-
ren Hochschule zur Uberpriifung vorgelegt oder mich anderweitig um Zulassung zur Promotion
beworben habe.

Ich erklare mich damit einverstanden, dass meine Dissertation vom Dekanat der Medizinischen

Fakultat mit einer gangigen Software zur Erkennung von Plagiaten lberprift werden kann.

Datum Hamburg, 25.03.2025 Unterschrift
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Seite und hat sich unbegrenzt Zeit fir den kleinen Mediziner in der Physikwelt genommen.
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schaften. Diese haben mich von Anfang an in lhre Familie aufgenommen und es war eine Freude
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