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4 Zusammenfassung



Zusammenfassung

Ziel der Arbeit war die Verifizierung der MR-Thermometrie mit verschiedenen MR Sequen-
zen für die laserinduzierte Thermotherapie mittels fluoroptischer Temperaturmessung bei
0,2 und 1,5 Tesla, bei Temperaturen bis 80 Grad Celsius.
Bei ex-vivo Schweineleber und Agarose-Phantomen wurde unter MR-Bildgebung eine
laserinduzierte Thermotherapie (LITT) durchgeführt. Die Messungen erfolgten pro To-
mograph mit zwei verschiedenen Empfangsspulen. Die Temperaturdarstellung basierte
auf der Änderung der Protonenresonanzfrequenz (PRF) und der longitudinalen Relaxa-
tionszeit (T1). Die PRF wurde mit vier verschiedenen MR-Sequenzen gemessen: zwei
Gradientenecho-Sequenzen (FLASH), einer TurboFLASH- und einer Multiecho-TRUFI-
Sequenz. Bei der T1-Methode wurden ebenfalls vier verschiedene MR-Sequenzen eingesetzt:
eine konventionelle Gradientenecho-Sequenz (FLASH), eine TrueFISP-Sequenz (TRUFI),
eine Saturation Recovery Turbo-FLASH-Sequenz (SRTF) und eine Inversion Recovery
Turbo-FLASH-Sequenz (IRTF). Die Temperatur wurde mit einem faseroptischen Ther-
mometer kontrolliert und mit der MRT-Temperatur korreliert.
Es wurde eine gute lineare Korrelation zwischen der am MRT geschätzten und der faser-
optisch gemessenen Temperatur erreicht. Bei 1,5 Tesla unter Einsatz einer Kopfspule erwies
sich bei Messungen an der Schweineleberprobe PRF-FLASH von Siemens mit einer mittle-
ren Temperaturabweichung von 5,09◦C als optimal. Mit einem Bodyarray ergab hier IRTF
die präzisesten Temperaturbestimmungen mit einer mittleren Abweichung von 8,02◦C. Die
Genauigkeiten und die Linearitäten von SRTF und PRF-TFL unterschieden sich davon
nur geringfügig, sie können also als gleichwertig betrachtet werden. Bei 0,2 Tesla mit einer
Kopfspule ergab die Messung mit SRTF mit 6,4◦C die geringste mittlere Temperaturab-
weichung, mit einer Multipurpose-Coil erwiesen sich TRUFI und FLASH als optimal mit
einer mittleren Temperaturabweichung von 15,62◦C. bzw. 14,48◦C.
Mit den erreichten Temperaturgenauigkeiten kann der Thermoeffekt der LITT in Echt-
zeitnähe kontrolliert werden. Bei 1,5 T sind PRF-FLASH oder TFL aufgrund der Exaktheit
und der Gewebeunabhängigkeit vorzuziehen. PRF-TRUFI mit einer Akquisitionszeit von
1,09 s ist die schnellste implementierte Sequenz. Bei 0,2 T sind die T1-Sequenzen genauer.
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Abstract

The purpose of this work was the evaluation of thermometry with fast MR sequences for
the laser induced interstitial laser therapy (LITT) and verification of the thermometric
results with a fiber-optic thermometer. The methods were evaluated at 0.2 and 1.5 Tesla
with two MR-coils for each scanner.
In vitro experiments were performed by use of an agarose gel mixture and lobes of pig li-
ver. Thermometry was performed by the means of longitudinal relaxation time T1 and the
proton resonance frequency shift (PRF) methods under acquisition of amplitude and phase
shift images. PRF was measured with four sequences: two fast spoiled GRE sequences, a
TurboFLASH sequence and a multiecho TrueFisp sequence. Four different sequences were
used for T1 thermometry: a gradient echo (GE), a TrueFISP (TRUFI), a Saturation Re-
covery Turbo-FLASH (SRTF) and a Inversion Recovery Turbo-FLASH (IRTF) sequence.
Temperature was controlled using a fiber-optic Luxtron device and correlated with the
MR-temperature.
The temperature dependence showed a good linear relationship. The following results were
achieved with porcine liver samples: At 1.5 T PRF-FLASH showed to be most accurate
(deviation 5.09◦C) when using the headcoil. With the body array the IRTF sequence was
most accurate with a temperature deviation of 8.02◦C. SRTF and PRF-TFL were very
similar in accuracy. The prf-TRUFI Sequence was the fastest one with an acquisition time
of 1.09 s. At 0.2 T with a headcoil the SRTF sequence was superior with a temperature
deviation of 6.4◦C. With a multipurpose coil accuracy was best when using the TRUFI or
SRTF sequence (deviation 15.62 and 14.48◦C).
The accuracy and the speed of the temperature measurements are sufficient for controlling
the coagulation of tumours. For 1.5 T PRF-FLASH or RPF-TFL are the methods of
choice as they show the best linear correlations with fiber-optic temperature. At 0.2 T the
T1 sequences are to be preferred.
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Kapitel 1

Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) hat seit den ersten klinischen Anwendungen in

den 80er Jahren einen rasanten Aufschwung erlebt und sich mittlerweile als Standard-

verfahren für die klinische Diagnostik etabliert. Die MRT bietet gegenüber anderen bild-

gebenden Verfahren in der Medizin eine Reihe von Vorteilen. So sind für ihren Einsatz

keinerlei ionisierende Strahlen nötig. Der Weichteilkontrast ist hervorragend und gestat-

tet die Differenzierung von verschiedenen Gewebearten. So können zum Beispiel Tumoren

präzise diagnostiziert werden. Im Gegensatz zur röntgenbasierten Computertomographie

kann die Schnittbildebene vollkommen frei im Raum gewählt werden. Blutgefäße [91] und

auch funktionelle Vorgänge wie Hirnaktivitäten (fMRI: funktionelle Magnetresonanzto-

mographie) [2], Herzbildgebung (cMRI: kardiovaskuläre Magnetresonanztomographie) [64]

und Gewebeperfusion [67, 93] lassen sich darstellen.

Zusätzlich zur reinen Diagnostik wird die MRT vermehrt auch für die Planung, Steuerung

und Überwachung von Interventionen, wie Punktionen oder Thermoablation von Tumo-

ren, eingesetzt. Eine seit über 10 Jahren erfolgreich eingesetzte Methode um Tumoren und

Metastasen in Leber und anderen Organen zu behandeln, ist die laserinduzierte Thermo-

therapie (LITT).
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Die LITT stellt als minimal invasive ablative Therapie eine schonende Alternative zur

chirurgischen Resektion dar. Die Tumoren und Metastasen werden mit durch Laserlicht

eingebrachter Energie thermisch zerstört. Die Positionierung der Laserapplikatoren kann

MRT- oder CT-gesteuert erfolgen. Um das Fortschreiten der Tumorablation zu kontrollie-

ren ist eine direkte Darstellung des Temperaturverlaufs wünschenswert.

Die MR-Thermometrie ist zur Zeit das einzige vollständig nichtinvasive Verfahren, um

Temperaturen innerhalb des Körpers zu messen. Die Temperaturbestimmung kann mit Hil-

fe von temperaturabhängigen MR-Parametern wie der Protonenresonanzfrequenz (PRF),

der Spin-Gitter-Relaxationszeit T1, der Diffusion D oder der chemischen Verschiebung ei-

ner exogenen Probensubstanz erfolgen. In dieser Arbeit wurde die MR-Thermometrie mit

den Methoden PRF und T1 durchgeführt.

In Kapitel 2 wird auf die Grundlagen der Magnetresonanztomographie, der laserinduzierten

Thermotherapie und der MR-Thermometrie eingegangen.

In Kapitel 3 erfolgt eine Beschreibung der speziellen Sequenzen und Methoden für die MR-

Thermometrie. Die selbst erstellte Software für das Temperaturmapping und ein work-in-

progress-Paket der Firma Siemens werden vorgestellt.

In Kapitel 4 erfolgt der Vergleich der Methoden PRF und T1. Ebenso werden hier weitere

nicht erfolgreiche Versuche der Temperaturbestimmung beschrieben.

Das Kapitel 5 beinhaltet die Diskussion, gefolgt von der Zusammenfassung der Ergebnisse

aus dieser Arbeit.

Im Anhang sind die technischen Daten der MR-Tomographen, des Medizinlasers und des

fluoroptischen Thermometers zusammengestellt.



Kapitel 2

Grundlagen

Das Phänomen der magnetischen Kernresonanz wurde 1946 unabhängig voneinander

von E. M. Purcell [61] und F. Bloch [6] entdeckt. Zunächst erlangte die Methode der

Kernresonanz-Spektroskopie, die für die Strukturaufklärung von chemischen Verbindungen

dient, einen großen Stellenwert. Erst 1973 wurde die Kernresonanz auch für bildgebende

Verfahren genutzt. Lauterbur [37] verwendete hierfür als erster magnetische Feldgradienten

zur Kodierung der Ortsinformationen.

Mit der Entwicklung von supraleitenden Magnetspulen und leistungsfähigen Computern

wurde der klinische Einsatz der Magnetresonanztomographen ermöglicht. Seit den 80er

Jahren hat sich die Magnetresonanztomographie (MRT) als Standardverfahren für die kli-

nische Diagnostik etabliert. Für die klinische Bildgebung wird hauptsächlich das Resonanz-

signal der Wasserstoffprotonen benutzt. Wasserstoff ist das am häufigsten vorkommende

Element im menschlichen Körper. Außerdem besitzt es unter den stabilen Atomkernen

das größte gyromagnetische Verhältnis und damit die größte Sensitivität. Aber auch an-

dere Atomkerne mit einem von Null verschiedenen Kernspin haben in der MRT Relevanz.

Zum Beispiel werden die Resonanzsignale von 19F, 23Na und 31P für die Kernresonanz-

Spektroskopie genutzt.
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Seit 1990 sind hoch auflösende Tomographen verfügbar, die Bilder in weniger als 100 ms

aufnehmen können. Mit diesen schnellen Tomographen können auch dynamische Prozesse

wie Diffusion und Perfusion untersucht werden. Das Einsatzgebiet der Kernspinresonanz

hat sich in den letzten Jahren um die MR-Angiographie, die funktionale MRT (fMRI)

und die Herzbildgebung (cMRI) erweitert. Zusätzlich zur reinen Diagnostik wird die MRT

vermehrt auch für die Steuerung und Kontrolle von Interventionen wie Punktionen, Gal-

vanotherapie oder der laserinduzierten Thermotherapie (LITT) genutzt.
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2.1 Physikalische Grundlagen der Magnetresonanzto-

mographie

Der Stern-Gerlach-Versuch von 1921 zeigt, dass das magnetische Moment von Silberato-

men sich nur in ganz bestimmte diskrete Richtungen in Bezug auf ein äußeres Magnetfeld

einstellen kann [23]. Klassischerweise wäre eine kontinuierliche Verteilung, entsprechend

der Stärke des Magnetfeldes, zu erwarten. Die auftretende Quantisierung wird als Rich-

tungsquantelung des Drehimpulses bezeichnet.

Jeder Atomkern mit ungerader Protonen- oder Neutronenzahl besitzt einen nicht ver-

schwindenden Eigendrehimpuls bzw. Kernspin h̄~I mit dem planckschen Wirkungsquantum

h̄ = 1, 05 · 10−34Js. Der Gesamtdrehimpuls eines Atomkerns setzt sich aus den Drehimpul-

sen der Nukleonen (Protonen und Neutronen) zusammen. Dabei stellen sich die Nukleonen

antiparallel zueinander ein und sättigen sich gegenseitig ab. Kerne mit gerader Protonen-

und gerader Neutronenzahl besitzen somit im Grundzustand keinen Spin. Der Betrag des

Kernspins ergibt sich aus der Kernspinquantenzahl I zu:

∣∣∣~I∣∣∣ = h̄
√

I(I + 1) (2.1)

Die Spinquantenzahl I kann die diskreten Werte 0, 1
2
, 1, 3/2, . . . annehmen. Protonen haben

einen Kernspin von 1
2
. Der Kernspin ist über eine Proportionalitätskonstante verbunden

mit einem magnetischen Moment ~µ:

~µ = γh̄~I (2.2)

Die Proportionalitätskonstante wird als gyromagnetisches Verhältnis γ bezeichnet und be-

trägt für Protonen 42,56 MHz pro Tesla. Das den Kern umgebende Magnetfeld ist mit dem

Feld einer stromdurchflossenen Spule vergleichbar, siehe Abbildung 2.1:
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Abbildung 2.1: Magnetfeld einer stromdurchflossenen Spule und eines Atomkerns (nach [73]).



2.1 Physikalische Grundlagen der Magnetresonanztomographie 7

Solange kein äußeres Feld vorhanden ist, haben Kernspin und magnetisches Moment keine

bevorzugte Richtung.

Abbildung 2.2: Ohne äußeres Magnetfeld sind die magnetischen Momente nicht ausgerichtet.

Bei der MRT wird ein Magnetfeld ~B0 angelegt, welches dann eine Vorzugsrichtung für

den Spin vorgibt. Dabei wird ~B0 üblicherweise in der z-Richtung des Koordinatensystems

gewählt.

Die vorher entarteten (energiegleichen) Energiezustände spalten sich dann in
∣∣∣2~I

∣∣∣ + 1

Zustände auf. Der Drehimpuls ist nun auch entlang der z-Achse quantisiert. Für die z-

Komponente gilt:

Iz = h̄m (2.3)

Mit der magnetischen Quantenzahl m. Für m sind
∣∣∣2~I

∣∣∣ + 1 Werte

m = −I,−I + 1, . . . , I − 1, I (2.4)

erlaubt.

Für das Proton ergeben sich mit dem Spin 1
2

zwei Energiezustände +1/2 und -1/2 mit par-

alleler und antiparalleler Ausrichtung zum angelegten Magnetfeld ~B0, wobei die parallele

Einstellung die energetisch günstigere Lage ist.
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Abbildung 2.3: Wird ein äußeres Magnetfeld angelegt, sind bei Spin 1/2 zwei Energiezustände

möglich.

Die Energiedifferenz zwischen den beiden Energiezuständen beträgt

∆E = γh̄B0 = h̄ω0 (2.5)

Mit zunehmenden B0 steigt die Energiedifferenz und damit auch die Frequenz ω0, wie in

Abbildung 2.4 veranschaulicht.

Abbildung 2.4: Die Energieunterschiede der Zustände steigen mit der Stärke des angelegten Ma-

gnetfelds.

Die Übergangsfrequenz ω0 wird auch als Lamorfrequenz ωL bezeichnet, sie beträgt beim
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Proton und einer für die klinische MRT typischen Feldstarke von 1,5 Tesla 63,87 MHz. Bei

dieser Frequenz lässt sich ein Übergang zwischen den beiden Energieniveaus induzieren.

2.1.1 Magnetisierung

Bei der MRT sind nicht die einzelnen Kernspins die Messgrößen, sondern die makroskopi-

sche Magnetisierung, die sich aus der Mittelung von sehr vielen Kernspins ergibt.

Die Besetzungswahrscheinlichkeiten Pm der beiden Energiezustände sind im thermischen

Gleichgewicht durch die Boltzmannstatistik beschrieben:

Pm =
e−E/kT

Z
, (2.6)

mit

Z =
∑

Em

e−Em/kT , (2.7)

der Zustandssumme Z, der absoluten Temperatur T und der Boltzmannkonstanten k =

1, 38 · 10−23 = J/K. Die relative Besetzung mit N+1/2 und N−1/2 lässt sich dann schreiben

als

N =
N−1/2

N+1/2

= e−∆Em/kT = e−γh̄B0/kT . (2.8)

Die Besetzungswahrscheinlichkeit des energetisch niedrigeren Zustandes mit antiparalleler

Ausrichtung ist geringfügig größer als die antiparallele Ausrichtung. Bei Raumtemperatur

und einer Feldstärke von 1,5 T unterscheiden sich die Besetzungszahlen der beiden Niveaus

etwa um den Faktor 10−6. Daraus resultiert die messbare makroskopische Nettomagneti-

sierung, die für die MRT genutzt wird.

Die Kernmagnetisierung ist als die Vektorsumme der magnetischen Momente pro Volumen
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definiert:

~M =
∑

i

〈~µi〉
V

. (2.9)

Diese Vektorsumme ist parallel zum angelegten Magnetfeld ~B0 ausgerichtet und heißt des-

wegen auch Longitudinalmagnetisierung. Wird die Magnetisierung aus der Hauptrichtung

ausgelenkt, bezeichnet man den zu ~B0 senkrechten Teil als Transversalmagnetisierung.

Im thermischen Gleichgewicht gilt für die zu ~B0 parallele Komponente der Magnetisierung:

M0 =
γ2h̄2B0ρ0

3kT
I(I + 1) =

γ2h̄2B0ρ0

4kT
, (2.10)

mit der Anzahl der Wasserstoffatome pro Volumen ρ = N/V .

2.1.2 Blochsche Gleichungen

Es wird nun die allgemeine Bewegung des Magnetisierungsvektors unter dem Einfluss eines

äußeren Magnetfeldes B0 beschrieben.

Ein äußeres Magnetfeld verursacht ein Drehmoment

~T = ~µ× ~B. (2.11)

In der klassischen Physik ist das auf einen magnetischen Dipol wirkende Drehmoment als

die zeitliche Ableitung des Drehimpulses definiert:

~T =
d~I

dt
=

1

γ

d~µ

dt
. (2.12)

Gleichsetzung ergibt:
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d~µ

dt
= γ~µ× ~B. (2.13)

Ersetzt man nun das magnetische Moment durch die makroskopische Magnetisierung,

erhält man die Blochgleichungen, die die allgemeine Bewegung des Magnetisierungsvek-

tors ~M unter dem Einfluss eines Magnetfeldes ~B0 beschreiben:

d ~M

dt
= γ ~M × ~B. (2.14)

Diese Gleichung beschreibt eine Präzession der Magnetisierung um eine durch das Magnet-

feld ~B0 vorgegebene Achse mit der Lamorfrequenz

~ωL = −γ ~B0. (2.15)

Dieses ist vergleichbar mit einem Kreisel, der mit der Frequenz um die Achse präzediert.

Im thermodynamischen Gleichgewicht gilt für die Magnetisierung bei einem Magnetfeld

in z-Richtung Mz = Mo, Mx = My = 0. Wird die Magnetisierung aus dem Gleichge-

wicht gebracht, so kehren ihre Komponenten mit den Zeitkonstanten T1 und T2 in den

Gleichgewichtszustand zurück. Um diesen Übergang zu beschreiben, werden die Blochglei-

chungen (Gleichung 2.14) um Relaxationsterme erweitert. Hierbei wird angenommen, dass

die Magnetisierung den Gleichgewichtszustand mit einer Rate anstrebt, die proportional

zur Abweichung vom Gleichgewicht ist:

dMx

dt
= γ( ~M × ~B)x −

Mx

T2

, (2.16)

dMy

dt
= γ( ~M × ~B)y −

My

T2

, (2.17)
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dMz

dt
= γ( ~M × ~B)z −

M0 −Mz

T1

. (2.18)

Abbildung 2.5: Präzession um die Richtung des äußeren Magnetfeldes. (aus [22])

2.1.3 Relaxationszeiten

Die Rückkehr der z-Komponente der Magnetisierung ist mit einer Energieabgabe an die

Umgebung verbunden, daher wird die Zeitkonstante T1 als Spin-Gitter-Relaxationszeit

bezeichnet. Die Relaxationszeit T2 beschreibt das Verschwinden der transversalen Magne-

tisierung Mx und My aufgrund der Spin-Spin-Wechselwirkung (Abbildung 2.8).

Hiermit ist keine Energieänderung des Systems verbunden, aber die Phasenbeziehung der

Spins untereinander geht verloren. T2 beschreibt, wie lange die transversale Magnetisie-

rung in Phase bleibt. Nach einer kohärenten Anregung befinden sich alle Spins in Phase.

Aufgrund der Wechselwirkung benachbarter Spins geht diese Kohärenz mit der Zeit verlo-

ren, und die einzelnen transversalen Magnetisierungsbeiträge löschen sich gegenseitig aus

(Abbildung 2.9).

Die Relaxationszeiten sind stoff- und gewebespezifisch. Hierauf beruht der für die klini-

sche Bildgebung wichtige Weichteilkontrast der MRT. Diese Charakteristik beruht auf der



2.1 Physikalische Grundlagen der Magnetresonanztomographie 13

molekularen Beweglichkeit, der Feldstärke des Hauptmagnetfeldes und der Veränderung

des lokalen Magnetfeldes durch benachbarte Atome [52, 3]. Deswegen sind T1 und T2 auch

von der Dichte und der Temperatur abhängig. Moleküle mit einer großen Bewegungsfrei-

heit können schlecht mit anderen Molekülen wechselwirken und haben somit eine lange

Relaxationszeit T1. Große Moleküle mit engem Kontakt zur Umgebung haben dagegen ein

geringeres T1. Die T2-Zeit, die die gegenseitige Wechselwirkung der Spins beschreibt, ist

kleiner, wenn die Moleküle und deren Atomkerne stark in einem Gitter gebunden sind.

Bei Flüssigkeiten, bei denen die Moleküle unabhängiger voneinander sind, ist die T2 Zeit

länger. Tabelle 2.1 zeigt typische Relaxationszeiten von menschlichen Geweben.

Magnetfeldinhomogenitäten, durch technische Einschränkungen oder durch das untersuch-

te Objekt hervorgerufen, sorgen für eine zusätzliche Dephasierung der Spins. Das MR-

Signal fällt deswegen nicht mit T2, sondern mit einer kleineren, effektiven Relaxationszeit

T ∗
2 :

1

T ∗
2

=
1

T2

+ γ∆B0, (2.19)

wobei ∆B0 alle statische Inhomogenitäten beinhaltet.

Gewebe T1(ms) T2(ms)

Leber 500 45

Graue Hirnsubstanz 950 100

Weiße Hirnsubstanz 600 80

Muskelgewebe 900 50

Herzmuskel 850 60

Fett 250 60

Arterielles Blut 1200 100

Venöses Blut 1200 200

Tabelle 2.1: Relaxationszeiten menschlicher Gewebearten bei 1,5 T und 37 oC [63, 89]
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Abbildung 2.6: T1 Relaxation. 1. Kohärente Anregung, alle Spins sind jetzt in der x-y-Ebene. 2.

Auffächern der Spins. 3. Die Spins klappen zurück in die Richtung von ~B0, 4. Gleichgewichtszu-

stand.

Abbildung 2.7: T1 Relaxation.
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Abbildung 2.8: T2 Relaxation.

Abbildung 2.9: Das Auseinanderlaufen der Spins bei der T2-Relaxation. 1. Kohärente Anregung.

2.-4. Auffächern der Spins. 5. Die Transversalkomponenten der Spins sind gleichmäßig verteilt

und kompensieren sich gegenseitig.
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Abbildung 2.10: T ∗2 -Relaxation. Magnetfeldinhomogenitäten führen im Vergleich zum reinen T2-

Zerfall zu einem schnelleren Zerfall der Transversalmagnetisierung.

2.1.4 Hochfrequenzanregung

Das für die Bildgebung verwendete MR-Signal wird erzeugt, indem ein Hochfrequenz(HF)-

Feld ~B1(t) senkrecht zum statischen Grundmagnetfeld angelegt wird. Wenn die Frequenz

des HF-Feldes gleich der Lamorfrequenz ist, befinden sich beide Felder in Resonanz. Die

Spins werden dann mit der Energie ∆E = h̄ωL angeregt und können so ihre Ausrich-

tung ändern (Abbildung 2.11). Die mit der Frequenz ωL oszillierende Quermagnetisierung

induziert eine Wechselspannung gleicher Frequenz in der Empfängerspule.

Wird das HF-Feld nun abgeschaltet, kehren die Spins mit den Relaxationszeiten T1 und T2

in den Grundzustand zurück. Dieser Vorgang kann in der Empfangsspule als abnehmende

Spannung gemessen werden. Die zuvor aufgenommene Energie wird wieder abgestrahlt.

Dieser Prozess wird als
”
free induction decay“ (FID) bezeichnet. Die Sendespulen des

HF-Feldes selbst können auch als Empfangsspulen verwendet werden. Um eine höhere

Empfindlichkeit zu erreichen, verwendet man jedoch meistens spezielle Empfangsspulen.

Der Magnetisierungsvektor führt gleichzeitig zwei voneinander unabhängige Bewegungen

aus: Einmal präzediert er, wie schon besprochen, um die Achse des statischen Magnetfeldes.
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Abbildung 2.11: Ein Hochfrequenzfeld der Frequenz ωL klappt die Spins um.

Zusätzlich präzediert er noch um den Vektor des HF-Feldes. In Abbildung 2.12 ist die

Überlagerung der beiden Bewegungen dargestellt.

Den Winkel φ, um den der Vektor ~M ausgelenkt wird, bezeichnet man als Flipwinkel.

Dieser Winkel ist abhängig von der Dauer τ des eingestrahlten HF-Impulses. Bei konstanter

Amplitude von ~B1 und kurzer Anregungsdauer τ gilt:

φ = γB1τ. (2.20)

Oft wird eine sinc-Funktion (sinc(x) = sin(x)
x

) als Hüllkurve für die Anregung verwendet.

Dann gilt für den Flipwinkel:

φ = γ

τ∫
0

B1(t)dt. (2.21)

In der MRT werden häufig Flipwinkel von 90◦ oder 180◦ verwendet.
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Abbildung 2.12: a) Kreiselbewegung um die Richtung des statischen Magnetfeldes. b) Präzession

um B1. c) Resultierende Bewegung.

Abbildung 2.13: HF-Pulse geeigneter Dauer drehen die Magnetisierung um 90◦ oder 180◦.
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2.1.5 Ortskodierung

Um das in den Empfangsspulen induzierte MR-Signal räumlich zuordnen zu können, wer-

den zusätzliche variable Magnetfelder eingesetzt. Hierdurch wird die Magnetfeldstärke und

somit die Resonanzfrequenz der Atomkerne ortsabhängig. Eine Überlagerung des Haupt-

magnetfeldes ~B0 in z-Richtung mit linearen magnetischen Gradientenfeldern

Gx =
∂BG

∂x
, Gy =

∂BG

∂y
, Gz =

∂BG

∂z
(2.22)

ruft ein ortsabhängiges Magnetfeld

~B(x, y, z) = B0 + xGx + yGy + zGz, (2.23)

und somit eine ortsabhängige Resonanzfrequenz

ω(x, y, z) = γ(B0 + xGx + yGy + zGz) (2.24)

hervor. Die Ortskodierung findet üblicherweise in drei Etappen statt: 1. der Schichtselek-

tion, 2. der Phasenkodierung und 3. der Frequenzkodierung.

2.1.6 Schichtselektion

Zur Schichtselektion wird während der Anregung der Gradient in z-Richtung geschaltet.

Hierdurch sind nur die Kerne in einer bestimmten Schicht senkrecht zu diesem Gradienten,

also in der x-y-Ebene, in Resonanz.

Die Anregung findet mit einem sinc-Impuls statt, dessen Fouriertransformierte einem

Rechteckimpuls im Frequenzbereich entspricht.
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Abbildung 2.14: Ein sinc-Puls entspricht einem Rechteckimpuls im Frequenzraum.

Eine Schicht der Breite ∆z und z0−∆z ≤ z ≤ z0+∆z wird angeregt, indem man gleichzeitig

einen Schichtselektionsgradienten GS anlegt und einen HF-Impuls der Frequenz ωL(z0) und

der Bandbreite ±γGS∆z einstrahlt. Für die Resonanzfrequenz gilt dann:

ωL(z) = γ(B0 + GSz). (2.25)

Abbildung 2.15: Mit einem linearen Gradienten in z-Richtung wird die Resonanzbedingung auf

eine Schicht begrenzt.

Der Schichtselektionsgradient bewirkt durch die räumlich variierende Lamorfrequenz eine
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Dephasierung der Magnetisierung. Um diese zu kompensieren, wird nach der Anregung ein

Rephasiergradient mit umgekehrter Polarität geschaltet.

2.1.7 Frequenzkodierung

Um eine weitere Raumkoordinate aufzulösen, schaltet man o.B.d.A. in x-Richtung während

der Signaldetektion einen so genannten Frequenzkodier- oder Auslesegradienten GR

(engl. readout gradient). Wie bei der Schichtselektion folgt daraus eine ortsabhängige

Präzessionsfrequenz der Kerne:

ωL(x) = γ(B0 + GRx). (2.26)

Für das zum Zeitpunkt t akquirierte Signal erhält man aus der transversalen Magnetisie-

rung:

S(t) ∝
∫ ∫

M⊥(x, y)e−iγ(B0+GRx)tdxdy. (2.27)

Das MR-Signal wird in NR-mal diskreten Schritten abgetastet. Zwischen der Ortsauflösung

δx, dem Abtastintervall δt und dem Gradienten GR gilt das Nyquisttheorem [29]:

∆x =
2π

γGRNR∆t
. (2.28)

Eine hohe Ortsauflösung, die gleichbedeutend mit einem kleinen ∆x ist, wird also in der

Zeitspanne ∆t durch einen großen Gradienten GR erreicht.
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Abbildung 2.16: Für die Ortskodierung in x-Richtung wird ein Gradient während der Signalde-

tektion geschaltet.

2.1.8 Phasenkodierung

Nun muss noch die dritte Raumrichtung kodiert werden. Hierzu wird zwischen der An-

regung und der Signaldetektion ein weiterer Gradient in y-Richtung hinzugeschaltet. Die

Präzessionsfrequenz wird dann während der Zeit t, in der der Gradient GP angeschaltet

ist, abhängig von der Position entlang der y-Achse. Es wird eine Phase erzeugt mit

ϕ(y) =

t∫
0

GP (τ)ydτ. (2.29)

Diese Phasenbeziehung bleibt auch nach dem Abschalten des Phasenkodiergradienten er-
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halten.

Mit einem Phasenkodiergradienten kann eine Zeile des Bildes in y-Richtung aufgenom-

men werden. Um ein vollständiges Bild zu erhalten, muss die Akquisition NP -mal mit

verschieden großen Phasenkodiergradienten erfolgen. Die Phasendifferenz darf dabei ma-

ximal 2π betragen [89, 68], andernfalls können zwei Bildpunkte am Anfang und am Ende

des Akquisitionsfensters nicht voneinander unterschieden werden. Die Zeit zwischen den

Akquisitionen wird Repetitionszeit TR genannt. Für die Aufnahme eines Bildes ist daher

die Akquisitionszeit

TA = TR ·NP (2.30)

nötig. Auch hier beschreibt das Nyquisttheorem die Ortsauflösung:

∆y =
2π

γ∆GP NP t
. (2.31)

∆GP ist hierbei die Differenz der Phasenkodiergradienten zwischen den einzelnen Kodier-

schritten. Eine hohe Ortsauflösung in y-Richtung kann somit durch große Phasenkodier-

stufen ∆GP erreicht werden.

2.1.9 k-Raum

Zur Dekodierung der räumlichen Informationen wird die Fouriertransformation eingesetzt.

Dabei wird von einem Ortsfrequenzraum der gemessenen Rohdaten, in den Ortsraum der

Spindichteverteilung übergegangen. Die Daten im Ortsfrequenzraum bezeichnet man als

Hologramm, die Koordinaten des Hologramms sind die Wellenzahlen kx und ky. Um durch

eine Fouriertransformation auf die Dimension einer Länge im Ortsraum zu kommen, muss

das Hologramm eine Dimension mit dem Kehrwert einer Länge aufweisen. Die Wellenzahlen
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Abbildung 2.17: Für die Ortskodierung in y-Richtung wird ein Gradient zwischen der HF-

Anregung und der Signaldetektion geschaltet.

werden als zeitliches Integral über die Gradientenfelder definiert:

kx = γ

t∫
0

GR(τ)dτ (2.32)

und

ky =

t∫
0

GP (τ)dτ . (2.33)

Die Gleichung (2.27) für die Frequenzkodierung lässt sich dann folgendermaßen schreiben:
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S(t) ∝
∫ ∫

M⊥(x, y)e−iγ(B0+GRx)tdxdy = e−iω0t

∫ ∫
M⊥(x, y)e−ikxxdxdy, (2.34)

und für die Phasenkodierung gilt:

ϕ(y) =

t∫
0

GP (τ)ydτ = γGP ty = kyy. (2.35)

Hiermit ergibt sich für das in den Empfangsspulen induzierte Signal:

S(kx, ky) ∝
∫ ∫

M⊥(x, y)e−ikxxe−ikyydxdy. (2.36)

Eine Fouriertransformation liefert dann die räumliche Verteilung der Transversalmagneti-

sierung:

M⊥(x, y) = F−1(S(kx.ky)) ∝
1

(2π)2

∫ ∫
S(kx.ky)e

ikxxeikyydkxdky. (2.37)

Da die Rohdaten diskret sind, muss eine diskrete Fouriertransformation (DFT) erfolgen.

In der Praxis wird hierfür der
”
Fast Fourier Transform“ -Algorithmus (FFT) angewendet.

Während der Akquisitionszeit TA tasten die Vektoren (kx, ky) den k-Raum ab. Diese durch

die Gradienten gesteuerte Kurve bezeichnet man als k-Raum-Trajektorie. Es gibt verschie-

dene Wege den k-Raum abzutasten, die durch verschieden verlaufende Trajektorien cha-

rakterisiert werden. In Abbildung 2.19 sind als Beispiel hierfür kartesische, spirale und

radiale Abtastungen dargestellt.
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Abbildung 2.18: Rohdaten im k-Raum und korrespondierendes Bild im Ortsraum. Durch Fourier-

bzw. inverse Fouriertransformation erhält man die jeweils andere Darstellung.

Abbildung 2.19: Verschiedene k-Raum Trajektorien. Von links nach rechts: echoplanare (EPI),

spirale und radiale Bildgebung. Aus [32].
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2.2 MR-Sequenzen

Den gesamten Prozess, bestehend aus Anregungspuls, Ortskodierung und Signalauslese, der

für die Aufnahme eines MR-Bildes nötig ist, nennt man MR-Sequenz. Es gibt hunderte von

verschiedenen MR-Sequenzen, von denen im Folgenden einige wichtige vorgestellt werden.

2.2.1 Spin-Echo-Sequenz

Schon 23 Jahre vor der Erfindung der MRT beschrieb 1950 E. L. Hahn die so genannten

Spin-Echos [28]. Mit der Spin-Echo-Sequenz ist es möglich, durch den Einsatz von 180◦

HF-Pulsen den Einfluss von Magnetfeldinhomogenitäten und ortsabhängigen Suszeptibi-

litätsinhomogenitäten zu reduzieren. Nach der anfänglichen Anregung mit einem 90◦-Puls

befinden sich alle zur Verfügung stehenden Spins in der x-y-Ebene. Allerdings haben nicht

alle Spins die absolut gleiche Präzessionsfrequenz und die Magnetisierung fächert mit der

Relaxationszeit T ∗
2 auf. Beim Spin-Echo wird nach der Zeit t die Transversalmagnetisierung

mit einem 180◦ Puls invertiert. Dadurch werden die langsameren Spins vor die schnelleren

geklappt. Nach einer gewissen Zeit TE (time to echo) holen die schnelleren Spins wie-

der auf und alle Spins sind kurzzeitig wieder in Phase. Zu dieser Echozeit TE entsteht das

Spin-Echo. Das Signal des Spinechos unterliegt nicht mehr der T ∗
2 sondern nur noch der T2-

Zeit. Dieser Vorgang muss für jede k-Raum-Zeile wiederholt werden. Jedoch muss zwischen

den Anregungen gewartet werden, bis sich wieder genügend longitudinale Magnetisierung

aufgebaut hat.

Mit der Protonendichte ρ des Gewebes gilt für die Signalintensität des Spin-Echos:

SSE = ρ · (1− e−TR/T1) · e−TE/T2 . (2.38)

Mit den Aufnahmeparametern TR und TE kann der Kontrast des Bildes variiert werden.

Für kurzes TR und kurzes TE hat die Relaxationszeit T1 den größten Einfluss auf das
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Signal – das MR-Bild ist T1-gewichtet. Bei langem TR und TE ist T2 dominierend. Bei

langem TR und kurzem TE entsteht ein Protonendichtebild.

Abbildung 2.20: Spin-Echo-Sequenz. Durch den 90◦-Puls klappt die Magnetisierung in die x-

y-Ebene. Danach findet eine Dephasierung mit T2* statt. Zum Zeitpunkt TE/2 invertiert ein

180◦-Puls die Magnetisierung. Nach der Zeit TE sind die Spins refokussiert und es entsteht das

Spin-Echo.
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Abbildung 2.21: (nach [30]). Durch die Wahl der Parameter TR und TE kann der Bildkontrast der

Spin-Echo-Sequenz variiert werden. Graue und weiße Hirnmasse und die Hirnflüssigkeit stellen

sich unterschiedlich dar. Die Anordnung der MR-Aufnahmen entspricht den Wichtungen der

Grafik rechts unten.
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2.2.2 Gradientenecho-Sequenz (FLASH)

Spin-Echo-Sequenzen sind mit Akquisitionszeiten im Minutenbereich relativ zeitaufwendig.

Bei Gradientenechos wird auf den refokussierenden 180 ◦-Impuls verzichtet. Die Fokussie-

rung wird stattdessen mit einem geeigneten Gradientenpuls erreicht. Zusätzlich zum freien

Induktionszerfall (FID) wird die Transversalmagnetisierung durch einen Gradienten in ei-

ner Raumrichtung dephasiert. Ein darauf folgender Gradient mit umgekehrtem Vorzeichen

rephasiert die Magnetisierung wieder. Ein Echo entsteht dann bei TE, wenn die zusätzliche

Phase der Spins gleich null ist. Dies ist der Fall, wenn das zeitliche Integral über den beiden

Gradienten verschwindet. Die Flächen unter den Gradientenkurven von Dephasierung und

Rephasierung in Abbildung 11 sind dann gleich groß.

Ein Gradientenecho wird auch bei der Spin-Echo-Sequenz erzeugt. Nur fällt es hier mit dem

Spin-Echo zusammen und wird von diesem überdeckt. Durch den Wegfall des 180◦-Pulses

kann die Echozeit TE und die Repetitionszeit TR kürzer gewählt werden. Die Aufnahme

eines MR-Bildes benötigt dann nur wenige Sekunden. Auch die HF-Belastung des Pati-

enten ist geringer als beim Spin-Echo. Lokale Magnetfeldinhomogenitäten werden nicht

kompensiert. Somit ist kein reiner T2 Kontrast mehr möglich und das Signal zerfällt mit

T ∗
2 .

Verwendet man kleinere Flipwinkel als 90◦, so spricht man von so genannten FLASH-

Sequenzen (Fast Low Angle Shot) [27]. Die Longitudinalmagnetisierung wird hier nur zum

Teil in die x-y-Ebene geklappt. Nach einer Anregung bleibt immer genügend Magnetisie-

rung für den nächsten Zyklus vorhanden und es muss weniger lange auf die Relaxation

der Magnetisierung gewartet werden. Bei der FLASH-Sequenz wird ein kurzes TR verwen-

det. Anstatt einer vollständigen Relaxation der Magnetisierung stellt sich ein dynamisches

Gleichgewicht ein ( steady state ). Für die Magnetisierung im steady state gilt:

MSS = M0 ·
1− e−TR/T1

1− cos α · e−TR/T1
(2.39)
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und für das induzierte Signal:

S = M0 sin α · e−TE/T ∗2 · 1− e−TR/T1

1− cos α · e−TR/T1
. (2.40)

Das Signal wird maximal, wenn der Flipwinkel gleich dem so genannten Ernstwinkel αE

ist:

αE = arccos(e−TR/T1). (2.41)

Der T1-Kontrast ist jetzt auch vom Flipwinkel abhängig. Eine große T1-Wichtung ist mit

einem großen Flipwinkel und einem kleinen TR zu erreichen. Idealerweise wird ein TR klei-

ner als die T1-Relaxationszeit verwendet. Wenn ein kleiner Flipwinkel gewählt wird, lässt

sich ein starker T ∗
2 Kontrast mit einem TR erreichen, das nicht viel größer ist als T1. Für

den T2-Kontrast der Spin-Echo-Sequenz ist dagegen ein sehr großes TR nötig. Nach dem

Gradientenecho verbleibt noch ein Teil der Magnetisierung in der Transversalebene. Damit

diese bei folgenden Anregungen nicht zum Signal beiträgt, werden so genannte Spoiler-

Gradienten eingesetzt. Durch diese zusätzlichen Gradienten wird die Transversalmagneti-

sierung so stark dephasiert, dass ihr Einfluss bei der nächsten Anregung vernachlässigbar

ist.
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Abbildung 2.22: Gradientenecho-Sequenz (aus [63]). Nach dem HF-Impuls erfolgten Schichtse-

lektion und Phasenkodierung. Der Gradient in x-Richtung C(i) dephasiert die Spins. Bei D(i)

startet mit umgekehrtem Vorzeichen die Rephasierung. Wenn die markierten Flächen unter den

Gradientenkurven in der x-Richtung gleich groß sind, ergibt die vollständige Rephasierung das

Gradientenecho.
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2.2.3 Turbo-FLASH-Sequenz

Nach einer HF-Anregung können durch entsprechend geschaltete Gradienten auch mehrere

Echos erzeugt werden. Man spricht dann von Turbo-FLASH-Sequenzen. Diese Sequenzen

sind um den so genannten Turbofaktor schneller als gewöhnliche FLASH-Sequenzen. Das

Zentrum des k-Raums wird zuerst ausgelesen. Da sich hier der größte Informationsgehalt

eines MR-Bildes befindet, minimiert man T ∗
2 -Verluste während der Datenaufnahme und

erhält einen Bildkontrast, der von der lokalen Kernspindichte bestimmt wird.

Abbildung 2.23: Turbo-FLASH-Sequenz (modifiziert nach [19]). Nach einer HF-Anregung und

der nachfolgenden Phasenkodierung wird mit dem gepulsten Gradienten GR eine Serie von Echos

erzeugt.
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2.2.4 TrueFisp-Sequenz

Die TrueFisp-Sequenz (True fast imaging with steady state precession, TRUFI), auch

SSFP-Sequenz (Steady State Free Precession) genannt, ist eine erstmals von Oppelt [53]

beschriebene Variante der FLASH-Sequenz. Hier wird jedoch die verbleibende Transversal-

magnetisierung nicht durch Spoilergradienten zerstört, sondern vollständig rephasiert. Am

Ende eines Sequenzintervalls kompensieren sich die Gradienten in jeder Raumrichtung und

die Transversalmagnetisierung ist zum Zeitpunkt des folgenden Anregungspulses wieder in

Phase. Bei der gespoilten FLASH sind die Spins nur zur Echozeit TE refokussiert.

Die Gleichungen für den Gleichgewichtszustand sind wesentlich komplizierter als die der

FLASH-Sequenz, es sei hier nur ein vereinfachter, aber klinisch relevanter Fall skizziert. Das

Signal ist außer vom Flipwinkel, den Zeiten TR, T1 und T2 noch von der Phasenentwicklung

δ zwischen zwei HF-Pulsen abhängig [38, 98]. Dieser Phasenvorschub kann zum Beispiel

durch Suszeptibilitätssprünge im untersuchten Objekt hervorgerufen werden. Bei klinischen

Anwendungen gilt für die Repetitionszeiten häufig TR << T1, T2 und δ = 180◦. In diesem

Fall ist die Signalintensität nicht mehr von der Repetitionszeit TR abhängig und es gilt

der einfache Zusammenhang:

STRUFI(αopt) =
1

2
M0

√
T2

T1

, (2.42)

mit

cos αopt =
T1 − T2

T1 + T2

. (2.43)

Der optimale Flipwinkel α beträgt bei den gewebetypischen T1- und T2-Verhältnissen etwa

70◦. Das Signal der TRUFI-Sequenz ist T2/T1 gewichtet. Da es unabhängig von TR ist,

können mit kurzen Repetitionszeiten und somit kurzen Akquisitionszeiten Aufnahmen mit

hohem Kontrast gemacht werden.
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TRUFI-Sequenzen reagieren empfindlich auf sogenannte off-resonante Spins, d.h. Spins

mit einer leicht von der Lamorfrequenz abweichenden Präzession. Daraus resultieren Si-

gnaleinbrüche und damit Bildartefakte, die sich wie Bänder über das Bild ziehen, auch

Bandartefakte genannt. Es sind sehr kurze Echo- und Repetitionszeiten nötig, um diesen

Effekt zu unterdrücken. Ebenso hilft ein so genanntes Shimming, um die Inhomogenitäten

des Magnetfeldes zu reduzieren. Shimming: Durch Fertigungstoleranzen, durch eine andere

magnetische Umgebung bei einem Ortswechsel des Kernspintomographen und durch das

zu untersuchende Objekt selbst kommt es zu Einbußen in der Homogenität des Grundma-

gnetfeldes. Diese Inhomogenitäten lassen sich durch das Anbringen von Eisenblechen und

durch spezielle Shim-Spulen korrigieren.

Abbildung 2.24: TrueFisp-Sequenz. Die Summe der Fläche unter den Gradienten ist zum Zeit-

punkt der Anregung in jeder Raumrichtung gleich null.
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2.3 SNR

Jedes im Kernspintomographen gemessene MR-Signal enthält Rauschen. Das Rauschen

entsteht zum einen im zu untersuchenden Objekt selbst und zum anderen im Tomographen.

Der größte Rauschanteil entsteht im Objekt durch die Brownsche Molekularbewegung von

Ladungsträgern. Die zweite Komponente ist thermisches Rauschen in den Empfangsspu-

len des Kernspintomographen. Die freien Elektronen des Spulenmaterials vollführen eben-

falls eine Brownsche Bewegung und kollidieren unter Energieaustausch mit dem Gitter

der Metallionen. Die Geschwindigkeit der Teilchenbewegung und damit die Anzahl der

Kollisionen und folglich die Stärke des Rauschens nimmt mit der Temperatur zu. Weitere

weniger dominante Rauschquellen sind sämtliche elektronische Bauteile der Empfangs- und

Verstärkungskette des Kernspintomographen.

Die Bildqualität einer MR-Aufnahme lässt sich durch das so genannte Signal-zu-Rausch-

Verhältnis (SNR) ausdrücken. Nach [44, 30] ergibt sich folgender Zusammenhang für das

SNR:

SNR ∝
S
√

V NAkqTA

4k · T ·R
, (2.44)

mit dem Signal S, dem Volumen V , der Anzahl der Mittelungen NAkq, der Akquisitionszeit

TA, dem Boltzmannfaktor k, der Temperatur T und dem spezifischen Widerstand R des

Objektes und der Empfangskette.

Es wird deutlich, dass die Akquisitionszeit TA und die Anzahl der Mittelungen das SNR

bestimmen. Mit TA ist auch die Empfängerbandbreite BW ausschlaggebend: Je höher

die Empfängerbandbreite (also die Abtastrate), desto niedriger wird TA. Das SNR ist

proportional zu 1√
BW

. Ebenso beeinflusst NAkq das Rauschen: Das SNR wächst mit der

Quadratwurzel der Anzahl der Messungen.
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In der Praxis wird das SNR eines MR-Bildes ermittelt, indem der Quotient der Signalinten-

sität des Objektes und der Standardabweichung der Signalwerte einer objektfreien Region

(Luft) gebildet wird [5]:

SNR =
S

STDLuft

. (2.45)
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2.4 Laserinduzierte Thermotherapie (LITT)

Die laserinduzierte Thermotherapie (LITT) ist ein minimal invasives Therapieverfahren zur

Behandlung von Tumoren und Metastasen. Am häufigsten wird die LITT bei Behandlungen

von Lebertumoren und Lebermetastasen eingesetzt. Die Leber stellt einen ersten Filter für

Metastasierungen von unterschiedlichen Primärtumoren dar [20]. So bildet das kolorektale

Karzinom etwa bei der Hälfte aller Patienten Fernmetastasen in der Leber aus [26].

Die Leber ist auch nach chirurgischen Eingriffen und Resektionen von Tumoren der

häufigste Ort der Fernmetastasierung [35].

Bleiben Lebermetastasen unbehandelt, beträgt die mediane Überlebenszeit nur wenige Mo-

nate [4]. Oft sind zu viele Tumorherde vorhanden oder ihre Lage ist so ungünstig, dass ein

operativer Eingriff nicht möglich ist, [51].

Bei der Behandlung von Lebermetastasen wurden durch die LITT mediane

Überlebensraten von 3 Jahren erreicht [79]. Auch bei anderen Karzinomen wie Mamma-

oder Bronchialkarzinomen wird die LITT erfolgreich eingesetzt [43, 82, 80].

Bei der LITT leiten Glasfasern das Laserlicht direkt an die zu behandelnde Stelle. Die dort

entstehende Hitze führt dann zum Zelltod des malignen Gewebes. Das nekrotiserte Gewebe

verbleibt im Körper und wird entweder in Narbengewebe umgewandelt oder abgebaut.

Meistens erfolgt die Behandlung ambulant unter örtlicher Betäubung [86] und ist somit im

Vergleich zur chirurgischen Resektion ein sehr schonendes Verfahren.

2.4.1 Laser

Als Theodore Maiman [45] 1960 den ersten Laser (light amplification by stimulated emis-

sion of radiation) baute, waren die sich eröffnenden vielfältigen Anwendungsgebiete noch

nicht absehbar. In der Medizin ist der Laser heute bei den unterschiedlichsten Verfahren
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im Einsatz: zur optischen Signal- und Bildgebung, zum Schneiden von Gewebe, für die

Photodynamische Therapie und für die LITT [66].

Laserlicht entsteht durch stimulierte Emission in einem optischen Medium, das mehr als

zwei Energiezustände besitzt. Hierzu muss eine Besetzungsinversion vorliegen, das heißt,

es müssen mehr Zustände im höheren Niveau besetzt sein als im niedrigen Niveau, sodass

aufgrund der Besetzung die Wahrscheinlichkeit für die stimulierte Emission höher ist als

für die Absorption. Die Energie, die für die Besetzungsinversion nötig ist, muss von außen

zum System hinzugefügt werden. Man bezeichnet diesen Vorgang als
”
Pumpen“: Elektro-

nen werden auf ein höheres Energieniveau gepumpt, beim stimulierten Übergang in das

niedrigere Niveau wird ein Photon emittiert. Dieses Pumpen kann zum Beispiel durch eine

Gasentladungslampe geschehen.

Im technischen Laser wird das emittierte Licht in einem Resonator typischerweise mit Spie-

geln immer wieder durch das optische Medium geschickt. Die Photonen stimulieren immer

weitere Emissionen und bewirken so eine Lichtverstärkung. Durch einen halbdurchlässigen

Spiegel kann das Laserlicht letztendlich das System verlassen.

Die stimulierte Emission und die Verstärkung im Resonator bewirken die ganz besonderen

Eigenschaften des Laserlichts: Es ist hochgradig kohärent und nahezu monochromatisch.

Durch die hohe Kohärenz lässt sich das Licht sehr stark fokussieren und bündeln, sodass

große Leistungsdichten erreicht werden können. Damit kann der Laser zum Beispiel als

Schneidewerkzeug (Laserskalpell) eingesetzt werden. Bei der LITT transportiert der Laser

die für eine Gewebekoagulation nötige Energie direkt in die Zielregion.

Wirkung des Lasers auf biologisches Gewebe

Trifft Laserlicht auf biologisches Gewebe, kommt es zu unterschiedlichen Wechselwirkun-

gen. Hauptsächlich zu nennen sind photochemische Effekte, welche zu einer Stoffum-

wandlung führen, thermische Effekte und nichtlineare Effekte [49, 36]. Dabei bestimmt
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hauptsächlich die Leistungsdichte des Lasers, welcher dieser Effekte überwiegt. Die Leis-

tungsdichte ist als Energie pro Zeit und Fläche definiert (z. B. J
s·m2 oder W

m2 ).

Photochemische Prozesse können bereits bei geringen Laserleistungsdichten im Bereich von

Milliwatt pro Quadratzentimeter auftreten. Ein Beispiel hierfür ist die Photodynamische

Therapie. Hierbei wird eine vorher inerte Substanz im Tumorgewebe angereichert und mit

Licht einer bestimmten Wellenlänge bestrahlt. Die Substanz wird durch den photochemi-

schen Prozess aktiviert, fungiert dann als Zellgift und zerstört die Tumorzellen.

Thermische Effekte treten auf, wenn Photonen absorbiert und Elektronen des Gewebes

somit in einen angeregten Zustand versetzt werden. Bei der darauf folgenden Rückkehr in

den Grundzustand wird ein Teil der Photonenenergie in Vibrationsenergie, also Wärme

umgewandelt.

Nichtlineare Effekte (wie zum Beispiel die Photoablation) treten erst ab einem bestimm-

ten Schwellenwert auf. Bei der Photoablation werden durch die Absorption von Photonen

direkt molekulare Verbindungen aufgebrochen. Das geschieht jedoch erst ab einer gewissen

Leistungsdichte des Lasers. Für das Aufbrechen der Bindungen werden mehrere energie-

gleiche Photonen gleichzeitig benötigt, was nur bei hohen Leistungsdichten gewährleistet

ist.
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Tabelle 2.2: Gewebeeffekte der laserinduzierten Erwärmung in Abhängigkeit von der Temperatur

(aus [74])

Temperatur (◦C) Überwiegende Gewebeeffekte

37◦ - 40◦ keine irreversiblen Gewebeschäden

40◦ - 45◦ potenziell reversibler Zellschaden:

”
Hyperthermie“-Effekte:

Enzyminduktion

Ödemausbildung

Membranauflockerung

45◦ - 60◦ zeitabhängig: Apoptose / Zelltod

45◦ C : 6 Stunden

50◦ C : 12 Minuten

55◦ C : 15 Sekunden

60◦ - 80◦ sofortiger Zelltod

Proteindenaturierung

beginnende Koagulation

Nekrose

80◦ - 100◦ Kollagendenaturierung

Membrandefekte

100◦ - 150◦ Trocknung

150◦ - 300◦ Karbonisation

> 300◦ Vaporisation, Vergasung
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Für die LITT sind hauptsächlich thermische Prozesse von Bedeutung [74]. Das Laserlicht

erhitzt das Gewebe in der Zielregion und führt zu einer Denaturierung und Koagulation

des Tumorgewebes [74]. Zum koagulativen Effekt kommen noch klassische Hyperthermie-

Effekte (Enzyminduktion, Ödemausbildung, Membranauflockerung) hinzu. Maligne Zellen

zeigen aufgrund ihres veränderten Stoffwechsels eine signifikant höhere Sensibilität ge-

genüber hyperthermer Exposition als normale Zellen [81, 83, 90]. Ab einer Temperatur

von 60◦ C tritt der irreversible Zelltod nach wenigen Sekunden ein. Zwischen 45◦ und 60◦

C ist der Grad der irreversiblen Gewebezerstörung abhängig von der Dauer der Erwärmung

(Tabelle 2.2).

2.4.2 LITT

Bei der minimal invasiven LITT wird die Laserenergie mittels Lichtwellenleiter direkt in

die zu behandelnde Region geleitet. Hierzu wird eine flexible Glasfaser über einen Katheter

eingebracht.

Es werden Laser mit einer Wellenlänge im nahen Infrarot-Bereich verwendet, da diese eine

vergleichsweise große Eindringtiefe im Gewebe haben. Der Hauptbestandteil des biologi-

schen Gewebes ist Wasser, welches ab einer Wellenlänge von 1100 nm eine stark ansteigende

Absorption aufweist. Ein zweiter stark absorbierender Anteil des Gewebes ist Hämoglobin.

Dieses ist bei Wellenlängen zwischen 800 und 1100 nm relativ lichtdurchlässig. Für eine op-

timale Tiefenwirkung sollte die Wellenlänge des Laserlichts daher in dem therapeutischen

Fenster zwischen 800 und 1100 nm liegen (Abbildung 2.25). Am häufigsten sind bei der

LITT Neodym-Yttrium-Aluminium-Granat (Nd:YAG) Laser mit einer Wellenlänge von

1064 nm im Einsatz.
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Abbildung 2.25: Eindringtiefe medizinischer Laser in Lebergewebe. Der Wellenlängenbereich des

Nd:YAG-Lasers liegt in der Nähe des Maximums (aus [39]).

Abbildung 2.26: Schematische Darstellung eines Laserapplikators nach [86].
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Laserapplikatoren

Als Laserapplikatoren wurden verschiedene Systeme entwickelt. Wenn das Laserlicht nur

wenig gestreut wird, führt die hohe Leistungsdichte an der Spitze des Applikators zu Kar-

bonisationen des Gewebes [21, 72, 65]. Um eine gleichmäßigere Abstrahlcharakteristik zu

erreichen, wurden die Ringmode- und Scattering-Dome-Applikatoren entwickelt. Die Leis-

tungsdichte konnte im Vergleich mit der
”
bare fiber“ von 350 W/cm2 auf 20 W/cm2 gesenkt

werden. Damit nahm auch die Belastbarkeit des Applikators zu und es konnten Volumina

von bis zu sechs Kubikzentimeter abliert werden [21, 25].

Da die Glasspitze der Gefahr zu brechen unterliegt, wurde ein flexibler Applikator entwi-

ckelt, der so genannte
”
flexible diffusor tip“ [34]. Die aktive Länge besteht hier aus einem

flexiblen Kunststoffmaterial. Bei einer Laserleistung von 31 Watt bei einer aktiven Appli-

katorlänge von 30 mm wurden Läsionen von bis zu 33 mm im Durchmesser und mit einem

Volumen von 28,6 cm3 erreicht.

Mit einem konventionellen, ungekühlten Applikatorsystem ist die applizierbare Laserleis-

tung auf etwa 2 Watt pro Zentimeter Applikatorlänge limitiert, höhere Leistungen karboni-

sieren das direkt am Applikator angrenzende Gewebe [74]. Das Gewebe wird dann lichtun-

durchlässiger und ein weiterer Wärmetransfer in tiefere Gewebeanteile wird erschwert. Mit

diesen Applikatorsystemen lassen sich Koagulationszonen von etwa 2 cm im Querschnitt

erreichen [81].

Wird ein wassergekühltes System verwendet, kann die maximal applizierbare Leistung auf

bis zu 12,5 Watt pro cm Applikatorlänge erhöht werden [84]. Die Abbildung 2.26 zeigt

ein solches gespültes Applikatorsystem. Obwohl die Eindringtiefe des Lasers durch die

Kühlung nicht erhöht wird, kann mit einem gespülten System das Gewebe durch vermehr-

ten Wärmetransport auf einen Querschnittsbereich von bis zu 4,5 cm abliert werden. Wird

ein Applikator alleine eingesetzt, ergibt sich eine annähernd halbelliptische Strahlungs- und

Wärmeausbreitung.
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Neben Anwendungen mit einem Applikator kommen bei größeren Metastasen auch mehrere

Applikatoren gleichzeitig in der Multiapplikatortechnik zum Einsatz [81].

Bei der Behandlung mit Nd:YAG-Lasern werden typischerweise Leistungen von 30 W pro

Applikator bei Behandlungszeiten um die 45 min eingesetzt.

2.4.3 Prozesskontrolle

Als sicherste Methode, um die Metastasen zu lokalisieren und diagnostizieren, gilt heute die

kontrastmittelgestützte MRT. Die standardisierte Untersuchung besteht aus FLASH-2D

Sequenzen und aus T1 gewichteten Sequenzen. Kontrastmittel verkürzen die Relaxations-

zeiten des Gewebes und wirken sich somit auf die Kontraste des MR-Bildes aus. Tumoren

mit ihrem gesteigerten Stoffwechsel reichern schneller Kontrastmittel an als ihre Umgebung

und sind somit durch Vergleich der MR-Bilder vor und nach Kontrastmittelaufnahme gut

zu differenzieren [77, 48, 17].

Die MR-Aufnahmen können verwendet werden, um mit einer Simulationssoftware (z.B.

LITCIT [40]) die optimale Laserleistung und die Behandlungsdauer zu bestimmen [79].

Für die Durchführung der LITT wird die Metastase nach lokaler Anästhesie computerto-

mographisch oder sonographisch gesteuert mit einer oder mehreren Sonden punktiert. Die

Sonden werden durch lichtdurchlässige Hüllkatheter ersetzt, in die dann die Laserfasern

eingeführt werden.

Für die Prozesskontrolle der LITT hat sich die Kernspintomographie seit fast einem Jahr-

zehnt etabliert. Das Fortschreiten der Koagulation wird hauptsächlich mit T1 gewichteten

Sequenzen verfolgt. [85, 88, 18, 87]. Um sicher zu gehen, dass alle Tumorzellen zerstört

sind, wird ein Sicherheitssaum von etwa einem Zentimeter um den Tumor herum koagu-

liert. Nach der Laserbehandlung erfolgt eine Kontrolle der Ablation durch erneute kon-

trastmittelunterstützte MRT.
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2.5 Temperaturabhängige MR-Parameter

Zur Kontrolle der Koagulation der Tumoren während der LITT und zur Regulati-

on der eingesetzten Energiedosen ist eine direkte Darstellung der Gewebetemperaturen

wünschenswert. Es muss sichergestellt werden, dass alle Tumorzellen abladiert werden,

ohne dass unnötig viel gesundes Gewebe zerstört wird.

Es gibt verschiedene temperaturabhängige MR-Parameter, die für eine Temperaturbestim-

mung dienen können. Die wichtigsten sind die Spin-Gitter-Relaxationszeit T1, die Proto-

nenresonanzfrequenz (PRF) und die Diffusionskonstante D [54, 11, 7, 92]. Auch die chemi-

sche Verschiebung einer exogenen Probensubstanz kann für die Thermometrie verwendet

werden [50], wobei diese Substanzen eine zusätzliche Belastung für den Patienten bedeuten.

2.5.1 Temperaturabhängige T1-Änderung

Die Spin-Gitter-Relaxationszeit T1 resultiert aus Dipol-Dipol-Wechselwirkungen zwischen

den magnetischen Momenten der Atomkerne und kann als durchschnittliche Lebensdauer

des angeregten Zustandes betrachtet werden. Da sie aus translatorischen und rotatori-

schen Bewegungen resultiert, die direkt von der Temperatur abhängig sind, ist auch die T1

Relaxationszeit temperaturabhängig. Diese Abhängigkeit kann mit einem exponentiellen

Ansatz folgendermaßen ausgedrückt werden [50, 62]:

T1 = T∞
1 · e

−Ea
kT , (2.46)

mit der Aktivierungsenergie des Relaxationsprozesses Ea, dem gewebeabhängigen Wert T∞
1

und der Boltzmannkonstanten k.

Bei geringen Temperaturänderungen kann die Gleichung 2.46 linearisiert werden. Mit der

Bezugstemperatur T0 lässt sich die Temperaturabhängigkeit von T1 dann folgendermaßen
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schreiben:

T1 = T1(T0) + m(T − T0). (2.47)

Die Temperatur lässt sich hiermit nur relativ zum T1-Wert der Anfangstemperatur T0

bestimmen. Der gewebeabhängige Wert m entspricht einer Geradensteigung und muss ex-

perimentell ermittelt werden.

Es wurden lineare Temperaturabhängigkeiten der T1 Zeit von 0.8% bis 2% pro Grad Celsius

bestimmt [54, 92].

Wenn das Gewebe koaguliert, ändern sich Wassergehalt, Dichte und Proteinzusammenset-

zung und die Temperaturabhängigkeit wird nichtlinear.

Bestimmung der T1-Relaxationszeit

Üblicherweise werden für die T1-Bestimmung Inversion-Recovery-Spinecho-Sequenzen ein-

gesetzt. Aus mehreren Aufnahmen mit verschiedenen Inversionszeiten lässt sich hier die

T1-Relaxationszeit quantitativ bestimmen.

Hierzu wird die longitudinale Magnetisierung Mz durch einen anfänglichen 180◦ Puls in-

vertiert, das heißt, Mz wird in −Mz überführt. Da die gesamte Magnetisierung in der

z-Richtung vorliegt, ist in der x-y-Ebene kein Signal messbar. Zum Zeitpunkt TI (der In-

versionszeit) folgt ein 90◦ Puls, der die Magnetisierung in die x-y-Ebene kippt und der FID

(free induction decay) wird gemessen (Abbildung 2.27). Durch Messungen mit verschiede-

nen TI kann mit Hilfe von Gleichung 2.48 die T1-Zeit bestimmt werden [97]:

Mz(TI) = Mz(0) · (1− 2 · e
−TI
T1 ). (2.48)
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Bei TI = T1ln2 hat diese Funktion eine Nullstelle. Wählt man TI entsprechend diesem

Verhältnis, lässt sich das Signal einer unerwünschten Substanz (z. B. Fett) unterdrücken.

Eine weitere Methode T1 zu bestimmen, besonders bei kurzen T1 Zeiten, ist die Saturation-

Recovery Methode.

Hier wird die z-Magnetisierung durch mehrere dicht aufeinander folgende 90◦-Pulse zum

Verschwinden gebracht. Das System kehrt aus dem gesättigten Zustand zurück ins Gleich-

gewicht und nach der Zeit TI wird durch einen weiteren 90◦ Puls eine messbare Querma-

gnetisierung erzeugt.

Die Magnetisierung und damit die Signalintensität sind wiederum abhängig von TI mit:

Mz(TI) = Mz(0) · (1− ·e
−TI
T1 ). (2.49)

Analog zur Inversion-Recovery Methode erhält man T1 durch Messungen der Signalinten-

sitäten bei verschiedenen TI.

Bei der LITT wird das Tumorgewebe in wenigen Minuten auf über 80 Grad erhitzt. Deswe-

gen sollte die Thermometrie möglichst echtzeitnah erfolgen, um diesen schnellen und star-

ken Temperaturänderungen gerecht zu werden. Die langen Akquisitionszeiten der Spinecho-

Sequenzen sind hierfür nicht geeignet. Wesentlich schneller als Spinecho-Sequenzen sind

Saturation-Recovery-Turbo-Flash-Sequenzen [63].

Aber auch hier sind mehrere Akquisitionen für die Bestimmung eines Temperaturwertes

nötig, was eine Verzögerung der Temperaturbestimmung bedeutet. In der Praxis verwen-

det man daher für die T1-Thermometrie während der LITT T1-gewichtete Sequenzen, bei

denen sich eine Temperaturzunahme durch eine Intensitätsabnahme der Magnitudenbilder

darstellt. Auch die Intensitätsänderung dieser Sequenzen kann in einem kleinen, aber für

die LITT relevanten Temperaturbereich als linear mit der Temperatur betrachtet werden
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[24, 33]. Abbildung 2.28 zeigt die Abnahme der Signalintensität bei der LITT einer ex-vivo

Schweineleber.

Abbildung 2.27: T1-Bestimmung mit einer Inversion-Recovery-Sequenz.

2.5.2 Protonenresonanzfrequenz (PRF)

Als Proctor und Yu 1950 die NMR-Spektren von 14N untersuchten, machten sie die

überraschende Entdeckung, dass die Resonanzfrequenz ihrer Probe stark von der che-

mischen Zusammensetzung der Umgebung abhängt [60]. 1951 berichteten dann Arnold,

Dharmatti und Pakard von drei verschiedenen MR-Resonanzfrequenzen für Protonen des-

selben Moleküls von Ethanol [1].

Diese so genannte chemische Verschiebung der Resonanzfrequenz resultiert aus den un-

terschiedlichen Elektronenwolken um die Protonen. Das Feld der Elektronen wirkt dem

äußeren Magnetfeld B0 entgegen. Die Elektronen schirmen also B0 ab und erzeugen so

leichte Unterschiede in der lokalen Magnetfeldstärke Bloc am Atomkern [50]:
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37,3◦ C 47◦ C 53,3◦ C 60,2◦ C

64,3◦ C 68,5◦ C 73,2◦ C 80,4◦ C

Abbildung 2.28: Magnitudenbilder der T1-gewichteten FLASH-Sequenz bei der LITT einer

Schweineleberprobe.

Bloc = B0 − σB0 = B0(1− σ). (2.50)

Mit dem Magnetfeld ändert sich auch die Resonanzfrequenz

ω = γ ·Bloc = γ ·B0(1− σ). (2.51)

Die Abschirmkonstante σ ist abhängig von der elektronischen Umgebung des Atomkernes

(der chemischen Struktur), aber unabhängig vom Magnetfeld B0.

Die chemische Verschiebung ist als relative Größe mit einer Referenzfrequenz ωref einer

Standardsubstanz definiert und wird in dimensionslosen Einheiten parts per million (ppm)

ausgedrückt:
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δ =
ω − ωref

ω0

= σref − σ. (2.52)

Für Protonen wird als Referenz Tetramethylethylsilan (TMS) mit σ = 0 verwendet.

Die Temperaturabhängigkeit der chemischen Verschiebung beruht auf der sich mit der

Temperatur ändernden Abschirmung des lokalen Magnetfeldes. Hierfür sind hauptsächlich

die Wasserstoffbrückenbindungen der Wasseratome verantwortlich. Wenn die Elektronen

eines Wassermoleküls sich an einer Wasserstoffbrückenbindung beteiligen, ist ihre Aufent-

haltswahrscheinlichkeit in Kernnähe geringer als im freien Zustand des Wassermoleküls.

Der Wasserstoffkern ist dann weniger stark von der Elektronenwolke abgeschirmt. Bei stei-

genden Temperaturen werden die Wasserstoffbrückenbindungen gedehnt und gebrochen,

sodass das Wassermolekül weniger Zeit im abgeschirmten Zustand verbringt [63]. Somit

wird bei steigender Temperatur die Abschirmung des Wasserstoffkerns größer und die lokale

Magnetfeldstärke Bloc sinkt. Hieraus resultiert eine Abnahme der chemischen Verschiebung

der Protonenresonanzfrequenz von etwa α = −0, 01 ppm/◦C [92].

δ(T ) = δ0 + α · T. (2.53)

Die temperaturabhängige chemische Verschiebung α ist im betrachteten Bereich linear und

ist nur geringfügig vom Gewebe abhängig.

Temperaturmessung mit der PRF

Eine Temperaturänderung ∆T bewirkt mit den Gleichungen 2.52 und 2.53 eine Fre-

quenzänderung

∆ω = ω0α∆T . (2.54)

Bei zwei aufeinander folgenden Akquisitionen ergibt das Produkt aus Echozeit und Fre-
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quenz eine Phasendifferenz:

∆Φ = Φ2 − Φ1 = ω · TE. (2.55)

Bei Phasenbildern von Gradientenecho-Akquisitionen gilt mit der Gleichung 2.54 für die

Phasenverschiebung:

∆Φ(T ) = ω0 · α ·∆T · TE = γ · ·B0 · α∆T · TE. (2.56)

Eine Umformung ergibt dann für die Temperaturänderung [62]:

∆T = T − Tref =
Φ(T )− Φ(Tref )

α · γ · TE ·B0

. (2.57)

Eine Temperaturmessung geschieht dann durch Aufnahme eines Referenz-Phasenbildes bei

einer Bezugstemperatur Tref und eines Phasenbildes der gesuchten Temperatur. Mit der

Gleichung 2.57 ergibt sich die Temperatur aus der Phasendifferenz der beiden Akquisitio-

nen, der Bezugstemperatur und den bekannten MR-Parametern.

Phasemapping mit TRUFI

Bei einer
”
steady-state free precession“(SSFP)-Sequenz ist der Verlauf der Phase innerhalb

einer Akquisition linear von der Temperatur abhängig [70]. Die transversale Magnetisierung

ist eine Funktion der Relaxationszeiten T1 und T2, des Flipwinkels und des Phasenwinkels.

Um den alternierenden Anregungspulsen einer TrueFisp (TRUFI) Rechnung zu tragen,

wird der Phasenwinkel Θ durch ∆ mit Θ = ∆−180◦ ersetzt. Die Phase der Magnetisierung

einer TRUFI-Sequenz ist nach [70] gleich
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arg(M(∆)) = arg(1 + E2e
−i∆), (2.58)

mit

E2 = e−TR/T2 . (2.59)

Direkt nach der Anregung bei TE=0 ist die Phase gleich −∆/2 und bei TE=TR/2 ist

die Magnetisierung fast vollständig wieder refokussiert. Vor der nächsten Anregung bei

TE=TR ist die Magnetisierung wieder dephasiert, allerdings mit umgekehrtem Vorzeichen

im Vergleich zum Zeitpunkt TE=0. Das Verhalten der Magnetisierung entspricht einer

Rotation um die z-Achse und ist eine lineare Funktion von TE [71]. Mit der Temperatur

verändert sich die Frequenz der Rotation und damit der Phasenverlauf während einer

Akquisition.

Die temperaturinduzierte Frequenzverschiebung folgt der Gleichung 2.54 und die Tempe-

raturänderung kann mit

∆T =
∆ω

ω0α
(2.60)

errechnet werden.

Suszeptibilitätsänderungen

Mit der Temperatur ändert sich auch die magnetische Suszeptibilität des Gewebes. Die

Suszeptibilität χ ist ein Maß dafür, wie stark Materie von einem Magnetfeld magnetisiert

wird:

~M = χ · ~H. (2.61)
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Die magnetische Feldstärke ~H hängt mit der magnetischen Induktion ~B (auch einfach

Magnetfeld genannt) folgendermaßen zusammen:

~B = µ0 · ( ~H + ~M) = µ0(1 + χ) ~H = µ0µr
~H, (2.62)

wobei µr als relative Permeabilität und µ0 als Permeabilität des Vakuums bezeichnet wird.

Vor allem an Grenzflächen zwischen verschiedenen Gewebearten kommt es zu Suszepti-

bilitätssprüngen, wodurch zusätzliche Magnetfeldgradienten entstehen. Die Magnetfeldva-

riationen bewirken eine Phasenverschiebung und damit eine Verfälschung der Temperatur-

messung. Die PRF-Thermometrie ist deswegen auch von der Gewebeverteilung abhängig.

Der Zusammenhang der magnetischen Suszeptibilität mit der Temperatur ist nichtlinear. In

den meisten Geweben jedoch überwiegt die lineare Abhängigkeit der chemischen Verschie-

bung. Nur in Fettgewebe, wo die chemische Verschiebung sich kaum mit der Temperatur

ändert, ist die Temperaturabhängigkeit der Suszeptibilität dominierend [59]. Er liegt hier

im Bereich von 0,01 ppm/◦C, was jedoch aufgrund der Nichtlinearität nur ein Anhalts-

punkt ist [63]. Eine Thermometrie aufgrund der nichtlinearen Suszeptibilitätskonstanten

aufgrund des komplexen Verhaltens von χ ist äußerst schwierig und bisher nicht in der

Literatur bekannt.

2.5.3 Diffusionskonstante D

Die brownsche Molekularbewegung der Moleküle kann durch den so genannten Diffusi-

onskoeffizienten mit der Einheit m2/s beschrieben werden. Bei der MRT wird hierbei die

Diffusion von Wasserprotonen betrachtet. Das Verhalten des Diffusionskoeffizienten mit

der Temperatur ist exponentiell [62]:

D ∝ e−Ea(D)/kT , (2.63)
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wobei Ea(D) eine gewebeabhängige Aktivierungsenergie ist. Bei reinem Wasser ist Ea ≈

0, 18 eV.

Differentiation nach der Temperatur ergibt:

dD

DdT
=

Ea(D)

kT 2
. (2.64)

Umformung und Integration führen zu

lnD = −Ea(D)

kT
. (2.65)

Für die Temperatur gilt mit dem gemessenen Diffusionskoeffizienten und einem vorher zur

Temperatur Tref bestimmten Referenzwert Dref :

T =

[
1

Tref

− k

Ea

· D

Dref

]−1

. (2.66)

Bei kleinen Temperaturänderungen kann die Gleichung 2.66 linearisiert werden:

∆T = T − Tref =
kT 2

ref

Ea(D)
(
D −Dref

Dref

). (2.67)

Die Temperaturabhängigkeit von D ist ungefähr 2%/◦C, also etwa doppelt so groß wie die

der T1-Zeit.

2.5.4 Bestimmung des Diffusionskoeffizienten

Die Messung der Diffusionskoeffzienten wird mit gegenläufig geschalteten starken Feld-

gradienten bewerkstelligt. Ein Gradientenpuls bewirkt eine ortsabhängige Dephasierung
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der Spins. Es folgt ein 180◦-Puls, der die Phase der Spins invertiert. Für die sich in Ru-

he befindlichen Spins wird die Dephasierung aufgehoben. Die aufgrund der brownschen

Molekularbewegung diffundierenden Spins werden jedoch nicht rephasiert, und es ist eine

diffusionsabhängige Signalabschwächung messbar:

S(b) = S0e
−bD, (2.68)

mit dem so genannten b-Wert

b = γ2

TE∫
0

(

t∫
0

G(τ)dτ)2dt. (2.69)

Hiermit kann der Diffusionskoeffizient durch Messungen der Signalintensitäten bei verschie-

denen b-Werten ermittelt werden.

Der Diffusionskoeffizient ist sehr stark von Bewegungen, Gewebeunterschieden und Grenz-

flächen, wie Membranen, abhängig [12][13].



Kapitel 3

Material und Methoden

Die Untersuchungen wurden an einem offenen 0,2 Tesla (Magnetom Concerto oder MRT

Open, Siemens Erlangen) und an einem 1,5 Tesla Gerät (Magnetom Sonata oder MRT

Sonata, Siemens, Erlangen) durchgeführt. Im Anhang, in Tabelle A.1, sind die technischen

Daten der Geräte zusammengestellt.

Pro Tomograph wurden zwei Spulen eingesetzt: jeweils eine Kopfspule (Abbildungen B.1

und B.3) und eine Spule, die aufgrund ihrer offenen Bauweise für Interventionen geeignet

ist. Am MRT Sonata wurde hierfür ein Bodyarray (Abbildung B.4) und am MRT Open

eine Multipurpose-Coil (Abbildung B.2) gewählt.

3.1 Phantome und Proben

Als Proben für die Temperaturmessungen wurde ein Agarose Phantom und ex-vivo Schwei-

neleber verwendet. Das Agarosegel enthielt 1,5 % Agarose, 0,2 % Flammruß für eine bes-

sere Absorption der Laserstrahlung, 0,2 % Natriumnitrit zur Konservierung und 1 mmol/l

Gd-DTPA für eine Erhöhung des T1-Kontrasts. Die Schweineleber kam frisch von einem
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Schlachthof und wurde vor den Untersuchungen 4 Stunden bei Raumtemperatur tempe-

riert. Dann wurde die Leber in einen Kunststoffbehälter gegeben und mit Silikonscheiben

verschiedener Dicke fixiert. Der Behälter wurde mit einer Positionierungshilfe aus Plexiglas

bedeckt. In der Postionierungshilfe befanden sich in einem Abstand von einem Zentimeter

Bohrungen für den Laserapplikator und für die Temperatursonden (Abbildung 3.2).

3.2 Versuchsablauf

Die MR-Thermometrie wurde bei jeweils 6 Messungen pro Tomograph, Spule, Probe und

MR-Sequenz eingesetzt. Dieses führt zu einer Anzahl von 192 Messungen für die Tempe-

raturkalibration der vier T1-Sequenzen. Für das Temperaturmapping wurden am MRT

Sonata vier T1 und vier PRF-Methoden, am MRT Open vier T1 und eine PRF Methode

eingesetzt. Insgesamt wurden somit 504 Messungen durchgeführt.

Abbildung 3.1: Versuchsaufbau der Temperaturmessungen: eine Leberprobe in der Kopfspule am

MRT Open.
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Die Faser des diffus streuenden
”
flexible diffusor tip“-Applikators wurde in einen mit Wasser

gekühlten 9F-Hüllkatheter (SOMATEX R©Medical Technologies GmbH, Teltow) eingeführt

und in der Probe positioniert. Abbildung 3.1 zeigt die so präparierte Probe in der Kopf-

spule am MRT Open. Die Pumpe der Kühlung wurde auf maximale Leistung eingestellt.

Für die LITT wurde ein kontinuierlich strahlender Neodym:YAG-Laser mit 1064 nm ein-

gesetzt (MY 30, Martin Medizin-Technik Tuttlingen). Die Länge der Laserfaser betrug 12

Meter, so konnte der Laserapparat außerhalb der Tomographenkabine aufgestellt, und da-

mit eine Beeinträchtigung der MR-Bildgebung durch das Gerät weitgehend ausgeschlossen

werden. Im Abstand von 10 mm wurden Temperatursonden eines fluoroptischen Thermo-

meters (Luxtron 790) eingebracht. Die Temperaturauflösung des Thermometers betrug 0,1

Grad, die Genauigkeit wird vom Hersteller mit 1 Grad Celsius angegeben. Zur Auswer-

tung wurden mit Hilfe von Localizer-Sequenzen Schichten gewählt, die sowohl die Katheter

des Laserapplikators als auch die der Temperatursensoren enthielten. Dann wurden ROI

(region of interest) etwas unterhalb der Temperatursonden positioniert, um Suszeptibi-

litätsartefakte durch das Sondenmaterial zu minimieren. Die thermosensiblen Enden der

Thermometerfaser wurden ebenfalls in einen, parallel zum Laserapplikator ausgerichteten,

Hüllkatheter eingeführt.

Ein direktes Positionieren der ROIs auf der Temperatursonde ist nicht sinnvoll, da dann die

Materialeigenschaften der Sonden und Katheter das Ergebnis verfälschen. Die Bestrahlung

erfolgte zunächst mit drei Watt Laserleistung. Wenn nach einiger Zeit die Temperatur an

der Temperatursonde nur noch unmerklich anstieg, wurde die Leistung des Lasers um drei

Watt, auf bis zu 15 Watt erhöht. So wurde gewährleistet, dass die Änderung der Tempera-

tur während der Akquisition eines MR-Bildes minimal ist. Innerhalb einer Minute änderte

sich die Temperatur so um höchstens ein Grad. Somit kann in Anbetracht der Genauigkeit

des faseroptischen Thermometers die Temperatur während der 2 bis 5 Sekunden dauern-

den Messzeit als konstant betrachtet werden. Bei den mehr als 3 s andauernden Sequenzen

wurde die Temperatur nach der Hälfte der Sequenz ermittelt. Zu diesem Zeitpunkt werden

die Kontrast bestimmenden mittleren k-Raumzeilen einer MR-Akquisition aufgenommen.
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Während der Laserbehandlung erfolgte bei jeder Änderung der faseroptisch gemessenen

Temperatur um 4 Grad Celsius eine MR-thermometrische Temperaturbestimmung. Ein

Versuchsdurchgang dauerte insgesamt etwa eine Stunde, die dabei applizierte Laserenergie

betrug etwa 20000 Joule.

Leber

LaserapplikatorTemperatursonde

Plexiglasscheiben
1 cm

Abbildung 3.2: Skizze des Versuchsaufbaus.

3.3 T1-Thermometrie

Die Evaluation der T1-Thermometrie wurde mit vier Sequenzen durchgeführt: T1-

gewichtete FLASH, SRTF und IRTF Sequenzen und einer T2/T1-gewichteten TRUFI-

Sequenz. Die Sequenzparameter sind in Tabelle 3.1 für das MRT Open und in Tabelle

3.2 für das MRT Sonata aufgeführt.

Der Verlauf der Signalintensitäten wurde in ausgesuchten ROIs verfolgt. Eine MR-

Aufnahme zu einer gegebenen Temperatur vor der Erwärmung diente als Referenz. Das
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Referenzbild diente zur Normierung der Signalintensitäten SN der nachfolgenden Aufnah-

men. Mit dieser Normierung ließen sich Schwankungen der Signalintensität aufgrund un-

terschiedlicher Gewebezusammensetzungen minimieren. Dabei wurde 100 % für die Signal-

intensität S0 der Referenzaufnahme angenommen.

Von der Referenzaufnahme werden pixelweise die Signalintensitäten der nachfolgenden

Aufnahmen abgezogen. Die Temperatur wird dann mit ∆SN = S0 − SN und der zur

Referenzaufnahme zugehörigen Temperatur T0 mit Hilfe von folgender, aus Gleichung 2.47

abgeleiteter Beziehung, bestimmt:

T = T0 + m ·∆SN . (3.1)

Die Thermometrie mit der T1-Methode erstreckt sich über zwei Phasen. Zuerst müssen in

Vorexperimenten die Temperaturkoeffizienten m für jede Probe, jeden Tomographen und

jede Spule bestimmt werden.

Hierzu wird die Probe erwärmt und dann unter dem MRT abgekühlt. Während des

Abkühlvorganges werden MR Aufnahmen akquiriert und gleichzeitig mit einem Referenz-

thermometer die Temperaturen gemessen. Der Temperaturkoeffizient m ergibt sich als

Steigung der Geraden einer linearen Regression.

Mit diesen Temperaturkoeffizienten und Gleichung 3.1 lassen sich in der nächsten Phase,

den eigentlichen Messungen, die Temperaturen aus den Intensitätsdifferenzen zwischen

Referenzbild und aktueller Akquisition berechnen.
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Tabelle 3.1: Parameter der verwendeten MR-Sequenzen. T1- und PRF-Sequenzen am MRT Open.

FLASH TRUFI SRTF IRTF PRF-FLASH

TR 23 10,46 1030 758 40

TE 9 5,23 7,73 7,73 30

TI 380 380

Flipwinkel [◦] 26 63 90 90 25

Akquisitionen 2 4 1 1 1

Bandbreite [Hz/Pixel] 80 130 130 130 80

Akquisitionszeit [s] 5,9 5,4 6,2 4,5 5,1

Slice [mm] 8 8 8 8 8

FOV [mm] 300 300 300 300 300

Matrix 128x128 128x128 128x128 128x128 128x128

Tabelle 3.2: Parameter der verwendeten MR-Sequenzen für die T1-Methode am MRT Sonata.

FLASH TRUFI SRTF IRTF

TR 18 4,3 600 600

TE 6 2,15 1,81 1,81

TI 300 300

Flipwinkel [◦] 26 63 20 20

Akquisitionen 1 3 3 3

Bandbreite [Hz/Pixel] 130 130 130 130

Akquisitionszeit [s] 2,3 1,7 1,8 1,8

Slice [mm] 8 8 8 8

FOV [mm] 200 200 200 200

Matrix 128x128 128x128 128x128 128x128
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3.3.1 MATLAB Programm

Für diese Arbeit wurde ein Programm mit einer grafischen Benutzeroberfläche in

MATLAB c© erstellt. Abbildung 3.3 zeigt einen Screenshot der Software.

Das Programm durchsucht nach dem Start fortlaufend einen bestimmten Dateiordner nach

eintreffenden DICOM-Bildern. Hierfür kann auch über das Netzwerk ein Ordner auf dem

MR-Host gewählt werden. Der MR-Host wird dann so konfiguriert, dass er nach jeder

Akquisition die Aufnahmen in dem gewählten Ordner speichert.

Auf der Bedieneroberfläche des MATLAB-Programms können die aus den Kalibrations-

messungen bestimmten Temperaturkoeffizienten und die Anfangstemperatur eingetragen

werden. Ebenso sind die Skalierung und ein Schwellenwert für die Farbkodierung wählbar.

Nach dem Aktivieren des Startknopfes wird das nächste eintreffende Bild als Referenz

gewählt. Das Referenzbild, das aktuell eintreffende Bild, die berechnete Temperaturkarte in

Farbkodierung und die Überlagerung der Temperaturkarte mit dem aktuellen Bild werden

angezeigt. Es können ROI gesetzt werden, deren Mittelwerte und die daraus berechneten

Temperaturen dann in den Ausgabefenstern sichtbar sind. Diese Werte können zusammen

mit den Standardabweichungen in ASCII-Dateien für die spätere Auswertung gespeichert

werden. Ebenso können die Kalibrationswerte gespeichert und geladen werden.
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Abbildung 3.3: Programm zur T1 Thermometrie.
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3.4 PRF-Thermometrie

Eine Temperaturbestimmung mit der PRF kann ebenfalls nur relativ zu einer Referenz-

aufnahme erfolgen. Es wird die Differenz zwischen den Phasen der Referenzaufnahme und

der aktuellen Aufnahme bestimmt. Felddriften des Hauptmagnetfeldes B0 wurden mithilfe

einer mindestens 5 cm vom Laserapplikator entfernten und somit als temperaturinvariant

angesehenen ROI reduziert. Die Temperatur wird dann mit Formel 2.57 ermittelt.

Am MRT Sonata wurden vier verschiedene Sequenzen für die PRF Methode evaluiert: zwei

Sequenzen aus einem Siemens-WIP-Paket, eine abgewandelte FLASH-Sequenz und eine

TRUFI-Multiecho-Sequenz, die von Prof. Klaus Scheffler aus Basel zur Verfügung gestellt

wurde. Die FLASH-Sequenz wurde von einer Standard-FLASH-Sequenz abgeleitet, indem

eine für die Thermometrie störende Phasenfilterung entfernt wurde. Dieses konnte nur im

Quellcode der Sequenz geschehen.

Für die beiden Siemens Sequenzen konnten im Sequenzprotokoll die notwendigen Werte

wie Region der Temperaturbestimmung und Referenztemperatur eingetragen werden. Bei

den anderen beiden Sequenzen wurde für die Auswertung und Darstellung ein Programm

in MATLAB geschrieben. Innerhalb dieses Programms wurden auch eventuelle Phasenum-

brüche der Phasenbilder entfernt.

Am MRT Open lieferten die Siemens-Sequenzen und die TRUFI keine sinnvollen Ergeb-

nisse, eine Thermometrie war hier daher nur mit der FLASH-Sequenz unter Beseitigung

der Phasenumbrüche (siehe Abschnitt 3.4.2) möglich.
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Tabelle 3.3: Parameter der verwendeten MR-Sequenzen für die PRF-Methode am MRT Sonata.
FLASH-Siemens und TFL-Siemens sind Sequenzen aus einem WIP-Paket von Siemens.

FLASH-Siemens TFL-Siemens FLASH TRUFI

TR 40 2000 40 8,5

TE 10 5 20 [1,57 2,91 4,25
5,59 6,93]

Flipwinkel [◦] 25 8 25 60

Akquisitionen 1 1 1 1

Bandbreite [Hz/Pixel] 260 490 390 850

Akquisitionszeit [s] 5,1 2,0 5,1 1,09

Slice [mm] 8 8 8 8

FOV [mm] 200 200 200 200

Matrix 128x128 128x128 128x128 128x128

3.4.1 Phasemapping mit TRUFI

Für die Thermometrie mit der PRF-TRUFI wird der Phasenverlauf innerhalb jeder Ak-

quisition dieser Multiecho-Sequenz bestimmt. Nach der Entfernung der Phasenumbrüche

nach Abschnitt 3.4.2 werden ROI gesetzt und deren Mittelwerte auf die Echozeiten aufge-

tragen (Abbildung 3.4). Anschließend wird eine lineare Regression durchgeführt, mit den

Standardabweichungen der ROI als Wichtung. Die Steigung der Regression beschreibt die

temperaturinduzierte Frequenzverschiebung.

Bei 1,5 Tesla ist die Resonanzfrequenz der Protonen gleich 63,7 MHz. Die Resonanzfrequenz

ändert sich mit α = −0, 01 ppm/◦C, das ergibt bei 63,7 MHz eine temperaturbedingte

Änderung der Resonanzfrequenz von -0,637 Hz/◦C.

Aufgrund von nicht idealen Gradienten gibt es eine Verschiebung der Phasen zwischen

geradzahligen und ungeradzahligen Echos. Abbildung 3.4 zeigt das Phasenverhalten von

9 Echos einer Akquisition. Die Werte der ungeradzahligen Echos müssen getrennt von

den Geradzahligen behandelt werden. Da die ungeradzahligen Echos um ein Echo in der

Überzahl sind und das erste Echo ein höheres SNR aufweist, wurden für die lineare Re-
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gression nur die ungeradzahligen Echos verwendet.

Mit Gleichung 2.60 wird aus den Regressionssteigungen die Temperaturänderung berechnet

und zur Anfangstemperatur addiert.

Für eine Korrektur von Felddriften wurden wie bei Abschnitt 3.4 Phasenwerte aus einer

als temperaturinvariant angesehenen ROI subtrahiert.

Für eine Abschätzung der Fehler der Temperaturbestimmung wird der Standardfehler der

Regression verwendet und bei den Grafiken als y-Fehler eingezeichnet.

3.4.2 Phase Unwrapping

Die Phasenwerte einer MR-Aufnahme werden vom Bildrechner dem Wertebereich [−π, π]

zugeordnet. Über- oder unterschreitet ein Phasenwert diesen Bereich, finden Phasenum-

brüche statt (engl: phasewraps). Bei einem Phasenbild, das Luft oder Vakuum enthält,

sind diese Umbrüche besonders gut zu sehen. In diesen vom Rauschen dominierten Flächen

schwanken die Signalwerte ständig zwischen Schwarz (Minimum) und Weiß (Maximum).

Das zuverlässige und schnelle Entfalten dieser Phasenumbrüche, das so genannte
”
2D phase

unwrapping“, ist eine große Herausforderung. In dieser Arbeit wurde der Algorithmus von

Leslie Ying verwendet [94, 95]. Hier wird die Phase als ein Markov-Random-Field Modell

betrachtet und mit einer Maximum-A-Posteriori (MAP) Regel entfaltet. Der Algorithmus

wurde als Windows-Executable implementiert und von einem MATLAB-Programm auf-

gerufen. Damit der Algorithmus zuverlässig arbeiten kann und um Rechenzeit zu sparen,

wurde vor der eigentlichen Bearbeitung eine Maske geladen, die objektfreie Bereiche mit

geringer Signalintensität ausschließt. Hierfür wurden die Magnitudenbilder der T1-FLASH-

Sequenzen verwendet. Es zeigte sich, dass das
”
unwrapping“ besser funktioniert, wenn die

Maske über
”
weiche Kanten“ verfügt. Andernfalls neigte der Algorithmus zu Blockartefak-

ten. Für das Glätten der Kanten wurde das Magnitudenbild mit der MATLAB-Funktion
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Abbildung 3.4: Phasenverlauf von 9 Echos einer TRUFI Akquisition. Eingezeichnet sind ein Fit

der geradzahligen und ein Fit der ungeradzahligen Echos. Die Phasenwerte entstammen einer 2

x 2 Pixel großen ROI. Die Aufnahme zeigt eine Leberprobe bei einer Temperatur von 47,4 Grad.

Abbildung 3.5: PRF-TRUFI: Phasenbilder einer Akquisition der Multiechosequenz. Dargestellt

sind die Bilder des ersten, dritten, fünften und siebten Echos. Deutlich zu sehen sind die mit der

Echozeit zunehmenden Phasenumbrüche.
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”
colfilt“, einer gleitender Mittelwertsbildung in einem 10x10 Pixel großem Fenster gefil-

tert. Anschließend wurden eventuelle kleine Löcher in der Maske mit der Funktion
”
imfill“

gefüllt. Die Maske wurde überall dort auf den Wert Null gesetzt, wo die Signalintensitäten

unterhalb des gewählten Schwellenwertes von 40 lagen und dort auf
”
1“ gesetzt, wo sie

die Schwelle überschritten. Das Phasenbild wurde mit der Maske multipliziert und dann

mit dem Phaseunwrapping-Algorithmus bearbeitet. Abbildung 3.6 zeigt ein Phasenbild vor

und nach dieser Bearbeitung. Um das Objekt herum ist ein Saum zu sehen, der von der

Kantenglättung herrührt.

Abbildung 3.6: Phase Unwrapping. Links das Phasenbild einer Leberprobe, aufgenommen mit

der PRF-TRUFI Sequenz. Rechts das gleiche Bild nach der Beseitigung der Phasenumbrüche.

3.4.3 MATLAB Programm

Das Programm arbeitet analog zum T1-Programm. Bei
”
Start/Reset“ wird das nächste

eintreffende Bild als Referenz gewählt. Die PRF-Parameter B0, TE und die Referenztem-

peratur werden vom Benutzer in die Eingabefelder eingetragen und ein
”
unwrapping“ der

Phasenbilder kann eingeschaltet werden.

Für das
”
unwrapping“ kann ein Magnitudenbild mit dem Schalter

”
load mask“ gewählt

werden, aus dem dann eine Maske generiert wird. Ebenso ist eine Filterung der Temperatur-



70 3. Material und Methoden

karte einstellbar. Hiermit kann über eine gleitende Mittelung der Werte eine Glättung des

Temperaturverlaufs erreicht werden. So können statistische Schwankungen etwas herausge-

mittelt werden. Im Vergleich zum T1-Programm ist eine weitere ROI positionierbar, die für

eine Driftkorrektur des Magnetfeldes verwendet werden kann. Die Temperatur innerhalb

dieser ROI wird als konstant angesehen. Die Änderungen der Signalwerte dieser ROI wer-

den dann von den Signalwerten der ROI, bei der die Temperaturbestimmung durchgeführt

wird, subtrahiert.

Abbildung 3.7: MATLAB-Programm zur PRF Thermometrie.
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Siemens WIP Paket

Das Siemens WIP-Paket (work in progress) beinhaltet zwei verschiedene Sequenzen für

eine Online-Thermometrie: eine Gradientecho-Sequenz (FLASH), und eine TurboFLASH-

Sequenz (TFL). Zu Beginn jeder Messung wird eine Referenzaufnahme akquiriert und die

zugehörige Temperatur in das Sequenzprotokoll eingetragen. Es können vor den Messun-

gen vier Temperaturbereiche gewählt werden, die dann mit farbkodierten Symbolen dem

MR-Bild überlagert werden. Mit der Auswahl
”
roadmap image“ kann bestimmt werden,

ob die Temperaturen auf dem Phasen- oder Magnitudenbild eingezeichnet werden. Für

eine spätere Auswertung wurden Phasenbilder bevorzugt. Um genaue Werte für die Tem-

peraturen zu erhalten, musste in der Nachbearbeitung an den betreffenden Stellen ROI

gesetzt und ausgelesen werden. Mit den Mittelwerten dieser ROI konnten dann die Tem-

peraturen bestimmt werden. Zunächst musste allerdings von den Mittelwerten der Wert

2048 abgezogen werden, da das Siemens-WIP in den Phasenbildern die Differenz der Pha-

se mit der Referenzaufnahme darstellt. Die Phasendifferenz wurde mit einem Offset von

2048 in die Mitte des darstellbaren Wertebereichs von 0-4096 verschoben. Dieser Wertebe-

reich entspricht einer Phasendrehung von 360 Grad. Wenn der Mittelwert einer ROI als S

bezeichnet wird, kann man die temperaturbedingte Phasenverschiebung in Grad zu

∆Φ =
(S − 2048)

4096
· 360 (3.2)

berechnen. Die Temperatur ergibt sich dann mit Formel 2.57.

Weitere Einstellmöglichkeiten der Sequenz-Protokollkarte sind Größe und Position des Be-

reichs, in dem die Temperaturen eingezeichnet werden, Größe und Position einer ROI für

eine Driftkorrektur, einen Schwellenwert für die Phasenwerte und die Pixelgröße für einen

Mittelungsfilter.
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Abbildung 3.8: Phasemapping mit dem Siemens WIP Paket. Protokollkarte mit Feldern für Re-

ferenztemperatur, Positionierung und Filterung. Es können vier Bereiche für die Farbkodierung

gewählt werden.
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Abbildung 3.9: Phasemapping mit dem Siemens WIP Paket. Die Temperaturen werden im

gewählten Rechteck farbkodiert wiedergegeben. Die vier zur Verfügung stehenden Temperatur-

bereiche werden vorher festgelegt.
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3.5 D-Methode

Die D-Werte wurden mit den Werkssequenzen von Siemens und den Sequenzparametern

aus 3.4 am MRT Sonata bestimmt.

Tabelle 3.4: Parameter der MR-Sequenz für die Diffusionsmethode.

MRT Sonata EPI

TR 500

TE 83

Bandbreite [Hz/Pixel] 1562

Akquisitionszeit [s] 4,0

Slice [mm] 8

FOV [mm] 240x180

Matrix 128x128

Die Bestimmung des Diffusionskoeffizienten ist mit den hierfür bestimmten Sequenzen von

Siemens recht einfach. Auf einer Registerkarte des Sequenzprotokolls lassen sich die b-Werte

auswählen. Nach der Akquisition können mit der Auswertungssoftware der Workstation aus

Bildern mit verschiedenen b-Werten so genannte
”
aparent diffusion coefficient“ (ADC)-

Maps bestimmt werden. Die Software übernimmt die in 2.5.4 besprochene D-Bestimmung.

Die Grauwerte der Pixel dieser Karte entsprechen bis auf einen Skalierungsfaktor den D-

Werten.



Kapitel 4

Messungen und Ergebnisse

4.1 Kalibrierung der T1-Methode

Für die Thermometrie mit der T1-Methode mussten zunächst die gewebeabhängigen Tem-

peraturkoeffizienten mit Kalibrationsmessungen bestimmt werden.

Die Kalibrationsmessungen erfolgten, indem die Probe mit einem Mikrowellenherd auf etwa

60 Grad erhitzt und dann im MRT abgekühlt wurde. Während der Abkühlung wurde die

Temperatur alle 4 Grad Celsius fluoroptisch gemessen und gleichzeitig eine MR-Aufnahme

akquiriert.

Die Signalwerte einer ROI innerhalb der Probe wurden auf die fluoroptisch gemessene

Temperatur aufgetragen.

Es wurde eine lineare Regression durchgeführt, die als Steigung den Temperaturkoeffizi-

enten m lieferte. Je größer m ist, desto sensitiver ist die Sequenz hinsichtlich Tempera-

turänderungen.

Das Bestimmtheitsmaß der Regression R2 gibt Aussage über die Stärke der Linearität: Je
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näher der Wert bei 1 liegt, desto linearer ist das Verhalten.

Der Parameter σm bezeichnet die Standardabweichung aus der Mittelwertsbildung der

Steigung m aus verschiedenen Messungen. Er ist ein Maß für die Variabilität des Tempe-

raturkoeffizienten und dient als Anhaltspunkt für die Robustheit der Methode: Je geringer

σm, desto weniger variiert der Temperaturkoeffizient von Gewebe zu Gewebe.

Die Tabellen 4.1 und 4.2 beinhalten die Ergebnisse der Kalibrationen als Mittelwerte und

Standardabweichungen aus sechs Messungen. Die Auswertungen wurden mit der Software

Originlab Version 7.5 vorgenommen.
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Abbildung 4.1: MR Sonata, Kopfspule: Bestimmung des Temperaturkoeffizienten von Agarose

Gel (links) und Schweineleber (rechts) beim Abkühlvorgang. Eingezeichnet ist der prozentuale

Signalverlust mit der Temperatur. D.h. ein Signalverlust von 10% entspricht 90%iger Signalstärke

im Vergleich zur Referenz.
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Tabelle 4.1: Die Temperaturkoeffizienten der T1-Sequenzen am MRT Sonata. Bestimmtheitsmaß
R2, Steigung m mit mittlerem relativen Fehler und Standardabweichungen der unterschiedlichen
Messungen der Steigungen.

R2 m [%/◦C] σm [%/◦C]
Kopfspule, Agarose Gel
FLASH 0,99 0,89 ±11% 0,07
TRUFI 0,67 0,37 ±52% 0,29
SRTF 0,99 1,24 ±7% 0,13
IRTF 0,99 1,40 ±5% 0,25
Bodyarray, Agarose Gel
FLASH 0,98 0,92 ±6% 0,21
TRUFI 0,75 0,28 ±37% 0,17
SRTF 0,98 1,14 ±4% 0,16
IRTF 0,98 1,39 ±3% 0,12
Kopfspule, Schweineleber
FLASH 0,98 0,88 ±34% 0,31
TRUFI 0,98 0,86 ±31% 0,17
SRTF 0,99 1,00 ±18% 0,14
IRTF 0,98 1,21 ±20% 0,15
Bodyarray, Schweineleber
FLASH 0,84 0,54 ±89% 0,23
TRUFI 0,98 0,72 ±66% 0,16
SRTF 0,95 0,94 ±30% 0,23
IRTF 0,96 1,02 ±42% 0,31
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Abbildung 4.2: MR Open, Messungen mit der Kopfspule: Bestimmung des Temperaturkoeffizi-

enten von Agarose Gel (links) und Schweineleber (rechts) beim Abkühlvorgang. Zur besseren

Übersichtlichkeit wurden die Fehlerbalken nicht eingetragen.

Tabelle 4.2: Die Temperaturkoeffizienten der T1-Sequenzen am MRT Open.

R2 m [%/◦C] σm [%/◦C]
Kopfspule, Agarose Gel
FLASH 0,97 0,55 ±18% 0,04
TRUFI 0,39 0,17 ±10% 0,22
SRTF 0,97 0,60 ±13% 0,05
IRTF 0,98 0,92 ±7% 0,16
Multipurpose Coil, Agarose Gel
FLASH 0,80 0,44 ±68% 0,16
TRUFI 0,32 0,21 ±207% 0,25
SRTF 0,93 0,78 ±34% 0,19
IRTF 0,93 0,91 ±37% 0,29
Kopfspule, Schweineleber
FLASH 0,91 0,52 ±42% 0,11
TRUFI 0,95 0,55 ±32% 0,07
SRTF 0,95 0,73 ±47% 0,18
IRTF 0,93 0,92 ±30% 0,22
Multipurpose Coil, Schweineleber
FLASH 0,78 0,48 ±34% 0,06
TRUFI 0,69 0,46 ±27% 0,14
SRTF 0,84 0,81 ±24% 0,10
IRTF 0,84 0,80 ±28% 0,09
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Abbildung 4.3: Der Phasenverlauf der PRF-TRUFI-Sequenz bei verschiedenen Temperaturen. Es

wurden 9 Echos pro Akquisition aufgenommen. Nur die fünf ungeraden Echos wurden für den

Fit verwendet.

4.2 Temperaturbestimmung

Der Verlauf der Signalwerte, der während einer LITT akquirierten MR-Sequenzen, ist in

den Abbildungen 4.4, 4.5, 4.6 und 4.7 dargestellt.

Die Bestimmung der Temperatur während der LITT wurde bis zu Temperaturen von 80◦

C durchgeführt. Ab etwa 60◦ C denaturieren die Proteine der Gewebe und das Verhalten

wird nichtlinear. Da aber der Temperaturbereich oberhalb 60◦ C für die LITT besonders

wichtig ist, wurde auch hier die MR-Thermometrie evaluiert.

Die mit der Thermometrie bestimmte Temperatur wurde auf die fluoroptisch gemessene

Temperatur aufgetragen und zur Auswertung wurde eine lineare Regression durchgeführt.
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Abbildung 4.4: MR Open Kopfspule vs. Multipurpose Coil: Verlauf der Signalintensitäten der

T1-gewichteten Sequenzen beim Erhitzen des Agarose Gel-Phantoms. Die linke Spalte zeigt die

Messungen mit der Kopfspule, die rechte Spalte die Messungen mit der Multipurpose Coil. Die

Fehler stammen aus den Standardabweichungen der ROI.
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Abbildung 4.5: MR Open Kopfspule vs. Multipurpose Coil: Phasenwinkel der PRF-FLASH Se-

quenz beim Erhitzen des Agarose Gel-Phantoms. Links Kopfspule, rechts Multipurpose Coil.

Die Steigung der Regression a zeigt, wie äquivalent geschätzte und gemessene Tempera-

turen sind: Bei völliger Übereinstimmung wäre die Steigung gleich 1. Der Parameter σa

bezeichnet die Standardabweichung aus der Mittelwertsbildung der Steigung a und kann

ebenfalls als Robustheit betrachtet werden. Wenngleich er hier nicht so aussagekräftig ist

wie bei der T1-Kalibrierung: Eine geringe Streuung der Steigung nützt wenig, wenn die

Temperaturabweichung groß ist.

Als Maß für die Linearität wurde das Bestimmtheitsmaß R2 der Regression gewertet.

Als wichtige Parameter für die Praxis wurden die mittlere Abweichung ∆T und die ma-

ximale Abweichung max(∆T ) der Temperaturen definiert. Sie ergeben sich aus dem Ab-

solutbetrag der Differenz von gemessener und geschätzter Temperatur. ∆T wird in dieser

Arbeit auch als Temperaturgenauigkeit bezeichnet.

In den Tabellen 4.3 und 4.4 sind die Ergebnisse der Messungen aufgeführt. Die Werte

sind Mittelungen aus jeweils sechs Messungen. Mit der PRF-TRUFI und mit den von Sie-

mens zur Verfügung gestellten PRF-Methoden konnten am MRT Open keine Thermometrie

durchgeführt werden. Die Phasenwerte korrelierten nicht mit der gemessenen Temperatur.
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Abbildung 4.6: MR Sonata Kopfspule vs. Bodyarray: Verlauf der Signalintensitäten der T1-

gewichteten Sequenzen beim Erhitzen des Agarose Gel-Phantoms. Die linke Spalte zeigt die

Messungen mit der Kopfspule, die rechte Spalte die Messungen mit der Bodyarray Spule.
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Abbildung 4.7: MR Sonata Kopfspule vs. Bodyarray, LITT am Agarose Gel-Phantom: Phasenwin-

kel der PRF-FLASH Sequenzen und temperaturbedingte Frequenzverschiebung der PRF-TRUFI.

Links Kopfspule, rechts Bodyarray Spule.
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Abbildung 4.8: MR Open Agarose Gel vs. Schweineleber: Temperaturbestimmungen mit der Kopf-

spule bei Agarose Gel (linke Spalte) und Schweineleber (rechte Spalte). Die TRUFI-Sequenz zeigte

beim Agarosegel keinen linearen Zusammenhang, deswegen wurde hier kein Fit eingezeichnet.
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Abbildung 4.9: MR Sonata Agarose Gel vs. Schweineleber mit der T1-Methode: Temperaturbe-

stimmungen mit der Kopfspule bei Agarose Gel (linke Spalte) und Schweineleber (rechte Spalte).
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Abbildung 4.10: MR Sonata Agarose Gel vs. Schweineleber mit der PRF-Methode: Tempera-

turbestimmungen mit der Kopfspule bei Agarose Gel (linke Spalte) und Schweineleber (rechte

Spalte).
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Tabelle 4.3: MRT Sonata, T1- und PRF-Methoden: Ergebnisse der Regressionen der MR-
Temperatur aufgetragen auf die faseroptische Temperatur. Bestimmtheitsmaß R2, Steigung a,
mittlere absolute Temperaturabweichung, maximale Temperaturabweichung und Standardabwei-
chung der Steigungen von unterschiedlichen Messungen.

R2 a ∆T [◦C] Max(∆T ) [◦C] σa

Kopfspule, Agarose Gel
T1-FLASH 0,98 0,77 5,75 14,59 0,07
T1-TRUFI 0,41 0,47 18,81 37,51 0,60
T1-SRTF 0,98 0,71 5,41 15,16 0,06
T1-IRTF 0,98 0,75 4,42 12,87 0,07
PRF-FLASH, Siemens 0,990 0,88 5,12 12,19 0,08
PRF-TFL, Siemens 0,995 1,01 4,71 8,46 0,16
PRF-FLASH 0,960 0,97 5,06 9,51 0,23
PRF-TRUFI 0,997 1,05 4,85 9,82 0,14
Bodyarray, Agarose Gel
T1-FLASH 0,96 0,69 5,52 16,23 0,10
T1-TRUFI 0,63 1,31 27,90 46,28 0,24
T1-SRTF 0,98 0,82 2,98 9,55 0,07
T1-IRTF 0,98 0,80 3,14 11,26 0,03
PRF-FLASH, Siemens 0,99 0,94 3,10 5,03 0,05
PRF-TFL, Siemens 0,80 0,71 11,34 23,31 0,60
PRF-FLASH 0,99 0,96 3,41 5,87 0,08
PRF-TRUFI 0,91 0,86 2,59 7,39 0,09
Kopfspule, Schweineleber
T1-FLASH 0,87 0,55 14,31 27,81 0,13
T1-TRUFI 0,94 0,47 17,78 29,85 0,05
T1-SRTF 0,97 0,52 14,18 26,92 0,09
T1-IRTF 0,99 0,52 14,98 27,98 0,08
PRF-FLASH, Siemens 0,98 0,98 5,09 10,37 0,13
PRF-TFL, Siemens 0,98 0,91 7,50 16,54 0,21
PRF-FLASH 0,95 0,79 9,28 23,66 0,31
PRF-TRUFI 0,91 0,85 12,04 30,47 0,42
Bodyarray, Schweineleber
T1-FLASH 0,87 1,41 19,75 44,28 0,70
T1-TRUFI 0,95 0,90 11,07 21,49 0,39
T1-SRTF 0,97 0,70 9,90 21,35 0,18
T1-IRTF 0,97 0,75 8,02 19,29 0,19
PRF-FLASH, Siemens 0,72 0,38 15,59 67,92 0,76
PRF-TFL, Siemens 0,96 0,90 9,56 45,04 0,32
PRF-FLASH 0,67 0,80 19,69 52,37 0,71
PRF-TRUFI 0,61 0,18 18,89 61,56 0,71
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Tabelle 4.4: Ergebnisse der T1- und PRF-Methoden am MRT Open.

R2 a ∆T [◦C] Max(∆T ) [◦C] σa

Kopfspule, Agarose Gel
T1-FLASH 0,95 0,71 4,81 12,29 0,12
T1-TRUFI 0,31 0,75 50,27 74,57 0,80
T1-SRTF 0,95 0,99 8,07 13,35 0,08
T1-IRTF 0,97 0,76 3,89 10,18 0,07
PRF-FLASH 0,94 0,82 3,28 9,73 0,11
Multipurpose Coil, Agarose Gel
T1-FLASH 0,90 0,79 10,16 18,20 0,25
T1-TRUFI 0,35 0,16 36,89 60,54 0,93
T1-SRTF 0,93 0,84 8,68 15,00 0,14
T1-IRTF 0,95 0,76 6,91 13,41 0,10
PRF-FLASH 0,72 0,64 10,19 23,20 0,25
Kopfspule, Schweineleber
T1-FLASH 0,96 0,84 7,03 12,72 0,23
T1-TRUFI 0,97 0,85 8,32 13,34 0,13
T1-SRTF 0,99 0,89 6,40 11,82 0,15
T1-IRTF 0,98 0,69 11,03 18,58 0,08
PRF-FLASH 0,66 0,42 13,70 30,73 0,33
Multipurpose Coil, Schweineleber
T1-FLASH 0,87 0,58 14,48 28,35 0,23
T1-TRUFI 0,94 0,70 15,62 26,98 0,29
T1-SRTF 0,89 0,58 16,81 32,31 0,13
T1-IRTF 0,87 0,67 17,09 28,40 0,19
PRF-FLASH 0,49 0,20 21,80 50,45 0,13

4.3 Bildqualität

Das SNR wurde mit der T1-FLASH-Sequenz gemessen. Hierfür wurde eine signalstarke

ROI der Größe 4 x 4 Pixel im Agarosegel-Phantom gewählt und eine 40 x 40 Pixel große

ROI im Raum außerhalb des Phantoms. Das SNR wurde dann laut Formel 2.45 bestimmt.

Am MRT Sonata betrug es bei der Kopfspule 233 und beim Bodyarray 260. Die Messungen

am MRT Open ergaben für die Kopfspule ein SNR von 136 und mit der Multipurpose-Coil

wurde ein SNR von 86 ermittelt.

Für eine Beurteilung der Bildqualität sind in Abbildung 4.11 die Magnitudenbilder der T1-
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und PRF-Sequenzen aufgeführt. Die Siemens Sequenzen ließen leider keinen Export der

Magnitudenbilder zu. Von der Multiecho-Sequenz PRF-TRUFI ist das erste Echo abgebil-

det. Die Bildqualität ist ausreichend für eine Abgrenzung von Organstrukturen und eine

Prozessüberwachung der LITT.

T1-FLASH TRUFI SRTF

IRTF PRF-FLASH PRF-TRUFI

Abbildung 4.11: Magnitudenbilder der Sequenzen am MR Sonata. Aufnahmen vom Abdomen

einer Frau.
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4.4 Weitere Versuche

Im Folgenden werden Versuche mit weiteren Methoden für eine Online-Thermometrie be-

schrieben. Bis auf die Doppelecho-PRF wurden alle Untersuchungen am MRT Sonata

unternommen, da das Gelingen am schwächeren MRT Open unwahrscheinlicher ist. Die

Doppelecho-PRF wurde nur am MRT Open untersucht, da am MRT Sonata schon vier

andere PRF-Methoden evaluiert wurden.

Die hier untersuchten Methoden ergaben für eine Online-Thermometrie keine brauchbaren

Ergebnisse und wurden deswegen auch nicht in die Vergleichsmessungen mit einbezogen.

4.4.1 D-Methode

Für die Thermometrie mit der Diffusionsmethode wurden zunächst die optimalen b-Werte

zur Darstellung von Temperaturänderungen ermittelt. Hierzu wurde eine mit 1 mmol/l Gd-

DTPA versetzte 0,9%ige NaCl-Lösung verwendet. Tabelle 4.5 zeigt die gewählten Kombi-

nationen der b-Werte und die damit gemessenen Änderungen des D-Wertes beim Abkühlen

der Lösung von 60◦ auf 30◦ Celsius. Klar ersichtlich ist, dass bei einer Wahl von nur 2 b-

Werten (b=0 und b=200) die Steigungen der Regressionsgeraden die geringsten Fehler

aufweisen.
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Tabelle 4.5: Temperaturbedingte Änderung der Diffusionskonstanten bei der Abkühlung einer

NaCl-Lösung von 60◦ auf 30◦ C am MRT Sonata. Die Tabellenwerte sind die Geradensteigungen

der linearen Regressionen der D-Werte aufgetragen auf die Temperatur.

MR Sonata EPI

b0+b200 1,295E-3 ± 14%

b=0,b=400 2,014E-4 ± 39%

b=0,b=600 3,768E-5 ± 130%

b=0,b=200,b=400 1,796E-4 ± 57%

b=0,b=200,b=400,b=600 -4,946E-5 ± 101%

Als Nächstes wurde hiermit die temperaturbedingte Änderung des D-Wertes von Leber

am MR Sonata bestimmt (Abbildung 4.12). Es ergab sich eine Temperatursensitivität des

D-Wertes von 2,63 ± 16%.
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Abbildung 4.12: Verlauf des D-Wertes bei der Abkülung einer Schweineleberprobe am MRT So-

nata.

Mit diesem Wert wurde dann bei einer Laserbehandlung einer Schweineleberprobe die Tem-
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peratur berechnet und auf die fluorotisch gemessene Temperatur aufgetragen (Abbildung

4.13).
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Abbildung 4.13: Thermometrie mit dem Diffusionskoeffizenten bei der Schweineleberprobe am

MRT Sonata. Mit dem D-Wert bestimmte Temperatur aufgetragen auf die faseroptisch gemessene

Referenztemperatur.

Die mittlere Abweichung der mit dem D-Koeffizienten gemessenen Temperatur von der

Referenztemperatur betrug 29◦ Celsius. Auch das lineare Verhalten war mit einem Be-

stimmtheitsmaß von 0,89 mäßig. Da die Thermometrie mit der Diffusionsmethode keine

zufriedenstellenden Ergebnisse ergab, wurden bei den Vergleichsmessungen nur die Metho-

den T1 und PRF herangezogen.

4.4.2 Temperaturabhängigkeit der T2-Relaxationszeit

In der Literatur wird berichtet, dass auch die T2-Relaxationszeit linear mit der Temperatur

variiert [58]. Um die T2-Zeit zu bestimmen, wurden die Magnitudenbilder der Multiecho-
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TRUFI Sequenz aus 3.4.1 verwendet. Die Auswertungssoftware der MR-Workstation er-

mittelt die T2-Zeit aus Bildern mit verschiedenen Echozeiten durch exponentielle Fit-

Anpassung der Signalintensitäten in Abhängigkeit von den Echozeiten.

Es wurde eine LITT mit einer Schweineleber durchgeführt und die T2-Zeit wurde auf die

faseroptisch gemessene Referenztemperatur aufgetragen (Abbildung 4.14). Die Bestimmt-

heitsmaße lagen zwischen 0,55 und 0,87. Aufgrund dieser geringen Linearität wurde die

T2-Zeit in dieser Arbeit nicht für eine MR-Thermometrie verwendet.
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Abbildung 4.14: Temperaturabhängigkeit der T2-Relaxationszeit des Agarose Phantoms am MR

Sonata mit Regressionsgerade.

4.4.3 Temperaturabhängigkeit der Protonendichte

Auch die Temperaturabhängigkeit der Protonendichte wurde für eine MR-Thermometrie

untersucht [10].

Die gleiche Software, die die T2-Zeiten bestimmt, liefert auch protonengewichtete Bilder.
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Abbildung 4.15 zeigt die Signalintensitäten einer 2 x 2 Pixel großen ROI der so gewonnenen

Bilder in Abhängigkeit von der Temperatur. Jedoch unterlagen die Signalwerte der 2 x 2

Pixel großen ROI Schwankungen von bis zu 186 %, was für eine MR-Thermometrie nicht

stabil genug ist.
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Abbildung 4.15: Temperaturabhängigkeit der Protonendichte des Agarose Phantoms am MR

Sonata mit Regressionsgerade.

4.4.4 PRF-Thermometrie mit einer Doppelechosequenz

Es wurde das Verhalten der Phase einer Doppelechosequenz bei der Abkühlung eines Aga-

rose Phantome untersucht. In [78] wurde mit einer solchen Sequenz an einem 1,5 Telsa

Tomographen ein lineares Verhalten mit einem R2 von 0,99% beobachtet. Die verwendeten

Sequenzparameter waren: TR 50 ms, TE 20 ms und 30 ms, Flipwinkel 25 Grad, Slice 8mm,

Matrix 128x128.

Abbildung 4.16 zeigt die Differenzen der ROI-Werte der beiden Echos einer Doppelgradien-
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Abbildung 4.16: Phasendifferenzen der beiden Echos der Doppelechosequenz. Die Aufnahme

stammt von einem Agarose-Phantom am MR Open. Es besteht kein linearer Zusammenhang

mit der Temperatur.

tenechosequenz beim Abkühlen eines Agarose-Phantoms am MR Open. Um Felddriften zu

korrigieren, wurden Werte einer ROI eines Referenzphantoms mit gleich bleibender Tempe-

ratur subtrahiert. Die lineare Regression ergab mit einem R2 von 0,44 ein extrem geringes

Bestimmtheitsmaß, es ist also kaum von einem linearen Verhalten zu sprechen.
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Kapitel 5

Diskussion

Die laserinduzierte Thermotherapie (LITT) hat sich als minimal invasive ablative Therapie

von Tumoren und Metastasen in der Leber und anderen Organen klinisch etabliert [18, 85,

87, 88]. Durch die minimale Intervention ist sie ein zuverlässiges und für den Patienten

schonendes Verfahren.

Während der LITT ist eine Temperaturbestimmung wünschenswert, da die für eine

vollständige Ablation von Tumoren notwendige Energie variiert und eine zeit- oder

energiebasierte Ablation unmöglich ist [42]. Während der Behandlung ändern sich die

Wärmeleitfähigkeiten der Gewebe, und auch die von Blutgefäßen abtransportierte Wärme

variiert. Vor der Intervention ist eine Abschätzung des Temperaturverlaufs somit äußerst

unzuverlässig.

Mit einer MR-Thermometrie können Aussagen über die Nekrose des Tumorgewebes ge-

troffen und eine optimale Kontrolle der Wärmeausbreitung unter Schonung der Umge-

bungsstrukturen erreicht werden [46]. Die thermometrisch gewonnenen Daten können zum

Beispiel als Ausgangsdaten für Berechnungen der für die Ablation nötigen Wärmedosis

verwendet werden. Der Zusammenhang von Wärmedosis und Tumornekrose lässt sich bei-

spielsweise durch semiempirische Ansätze [69] beschreiben.
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Für eine erfolgreiche Behandlung ist es von enormer Wichtigkeit, dass ausnahmslos alle Tu-

morzellen abladiert werden. Verbleiben residuelle Zellen, so kann dies zu einem erneuten

starken Wachstum der Tumoren führen [41, 8]. Um dieses zu verhindern, muss ein Sicher-

heitssaum von 1 cm um den Tumor herum koaguliert werden. Dies könnte eine zuverlässige

MR-Thermometrie unterstützen.

Die vor und während der MR-Thermometrie gewonnenen anatomischen MR-Bilder können

zudem noch für die Planung der Intervention, für die Positionierung der Applikatoren und

zur Kontrolle der Ablation dienen.

Der Einsatz der MR-Thermometrie für die LITT erfordert eine echtzeitnahe Darstellung

der Temperaturen. Die zeitliche Auflösung der Temperaturdarstellung sollte so gut sein,

dass zwischen zwei Messungen kein wesentliches Voranschreiten der Koagulationszone, und

somit keine unerwünschte Schädigung von umgebenden Gewebe vorkommen kann.

Um dies zu bewerkstelligen, wurden in dieser Arbeit Sequenzen verwendet, die sich durch

sehr kurze Akquisitionszeiten von 1,09 bis 6,2 Sekunden auszeichnen.

Auch die räumliche Auflösung darf nicht zu gering gewählt werden, denn anatomische

Strukturen müssen klar erkennbar sein. In dieser Arbeit wurde für alle Methoden eine

Matrix von 128 mal 128 Pixeln bei verwendet. Bei einem FOV (field of view) von 200 mal

200 mm ergibt sich eine Pixelgröße von 1,6 x 1,6 mm.

Es wurden vier T1-gewichtete Sequenzen und vier Sequenzen für die PRF-Thermometrie

miteinander verglichen, bei 0,2 und 1,5 Tesla, bei jeweils zwei verschiedenen Spulen. Die

T1-Sequenzen müssen für jede Gewebeart kalibriert werden. Die Kalibrationen wurden für

Agarosegel und Schweineleber, für jeden Tomographen und für jede Spule durchgeführt.

Ein großer Vorteil der PRF-Methoden gegenüber den T1-Sequenzen ist, dass keine Kali-

brationen nötig sind. Die chemische Verschiebung ist bei nahezu allen Geweben ungefähr

gleich groß. Der PRF-Temperaturkoeffizient α variiert im biologischen Gewebe nur um et-
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wa 5% [56]. Lediglich bei Fetten ist die chemische Verschiebung kaum von der Temperatur

abhängig.

5.1 T1-Kalibration

Eine lineare Korrelation der Intensitätsverläufe war bei allen Sequenzen meistens gegeben.

Bei den Messungen mit der Multipurpose-Coil am MRT Open jedoch war das Verhal-

ten aufgrund des geringen SNR der Spule kaum linear. Besonders bei Messungen an der

Schweineleber fiel dies ins Gewicht.

Das Bodyarray am MRT Sonata lieferte das größte SNR aller Tomographen-Spulen-

Kombinationen und die Kombination MRT Open/Multipurpose-Coil das Geringste. Die

geringe Empfindlichkeit der Multipurpose-Coil am MRT Open machte sich durch große

Fehlerbalken in den Diagrammen bemerkbar.

Die FLASH-Sequenz wies fast überall eine gute Korrelation der Signalwerte mit der Tem-

peratur auf. Nur bei der Messung an Schweineleber im MRT Sonata mit dem Bodyarray

lag sie mit einem R2 von 0,84 wesentlich unter den Werten der anderen Sequenzen.

Die Temperatursensitivität der FLASH-Sequenz war immer geringer als die der IRTF -und

SRTF-Sequenzen und lag nur selten über der Sensitivität der TRUFI-Sequenz.

Die Variation der Temperaturkoeffizienten war bei der FLASH-Sequenz am MRT Open

die geringste aller Sequenzen. Sie zeigte somit bei 0,2 Telsa die größte Robustheit. Beim

MRT Sonata war das allerdings nicht der Fall: Abgesehen von der Gelmessung mit dem

Bodyarray war die Streuung der Steigungen sehr groß.

Die TRUFI-Sequenz war für Messungen am Agarosegel-Phantom nicht geeignet.

Möglicherweise konnte sich hier aufgrund von Konvektion der Wassermoleküle keine

für die TRUFI-Bildgebung wichtige stationäre Magnetisierung aufbauen. Der Effekt war
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gleich bei 0,2 und 1,5 Tesla und bei allen erprobten Spulenkombinationen.

Bei Lebergewebe hingegen verliefen die Signalintensitäten der TRUFI sehr wohl linear,

ausgenommen die Messungen an der SNR-schwachen Multipurpose-Coil. Am MRT Sonata

mit dem Bodyarray war das R2 sogar das Größte. Hier war auch die Standardabweichung

σm der Steigungen am geringsten, was mit der größten Robustheit gewertet werden kann.

Am MRT Open mit Kopfspule war das σm der TRUFI ebenfalls das niedrigste aller Se-

quenzen. Mit der Multipurpose-Coil am MRT Open ergab sich hier allerdings das größte

σm. Die Temperatursensitivität der TRUFI war meistens die geringste oder liegt bei den

Lebermessungen nahe bei der Sensitivität der FLASH-Sequenz.

IRTF- und SRTF-Sequenz zeigten bei allen Messungen die größten Temperatursensiti-

vitäten, wobei die IRTF-Sequenz meistens noch etwas sensitiver war als die SRTF-Sequenz.

Die Unterschiede waren jedoch gering.

Die lineare Korrelation der beiden Sequenzen war mit Werten von bis zu 0,99 meistens ex-

zellent. Bei den Gelmessungen waren die σm meist geringer als bei den anderen Sequenzen.

Bei Leber allerdings schwankten die Werte der Steigungen sehr stark und eine Deutung

war hier schwierig: Am MRT Sonata variierten die Steigungen beim Bodyarray (höheres

SNR) stärker als bei der Kopfspule (geringeres SNR) und am MRT Open war die Variation

bei der Kopfspule (höheres SNR) größer als bei der Multupurpose-Coil (geringeres SNR).

5.2 Temperaturbestimmung

Die Abbildungen 4.4, 4.5, 4.6 und 4.5 zeigen den Verlauf der Signalwerte der T1-Sequenzen

und die Phasen bzw. Frequenzentwicklung der PRF-Methoden während der LITT.

Die Phasendifferenzen und die Frequenzverschiebung zeigten bei allen PRF-Sequenzen ei-

ne gute lineare Korrelation mit der Temperatur. Die Signalwerte T1-Methoden verliefen
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während der LITT ebenfalls linear mit der Temperatur, abgesehen von der TRUFI-Sequenz

am Agarose-Phantom.

Die Standardabweichungen von bis zu 0,76 sind wohl auf die relativ geringe Anzahl von

sechs Messungen pro Versuch zurückzuführen, bei der sich einzelne Ausreißer stark bemerk-

bar machen. Die Größe der Fehlerbalken entspricht der Variation der Signalwerte innerhalb

einer ROI.

Bei der Multipurpose-Coil fielen die deutlich höheren Schwankungen im Vergleich zur Kopf-

spule am MRT Open auf. Am MRT Sonata waren die Schwankungen bei Kopfspule und

Bodyarray ungefähr gleich groß.

Die Messungen mit der T1-FLASH-Sequenz ergaben beim MRT Open eine vergleichsweise

gute mittlere Abweichung ∆T von 4,81◦C bzw. 7,03◦C bei der Kopfspule und Agarose bzw.

Leber. Das geringe SNR der Multipurpose-Coil störte die Thermometrie jedoch stark und

die Genauigkeit sank auf 10,16◦C bzw. 14,48◦C. Trotzdem war hier die FLASH-Sequenz

noch die Genaueste bei den Messungen an der Schweineleber.

Am MRT Sonata war der Unterschied zwischen den beiden getesteten Spulen geringer. Aber

die Genauigkeit variierte stark bei den unterschiedlichen Proben: Beim Agarose-Phantom

betrugen die mittleren Abweichungen 5,75◦C bzw. 5,52◦C und bei Leber dann 14,31◦C

bzw. 19,75◦C, also mehr als bei 0,2 Tesla. Die maximalen Temperaturabweichungen lagen

im Rahmen der anderen Sequenzen.

Die TRUFI-Sequenz steht am MRT Open mit der Kopfspule an dritter Stelle hinsichtlich

der Temperaturabweichung. Bei den Messungen mit der Multipupose-Coil steht sie an

zweiter Stelle, nur ca. ein Grad ungenauer als die FLASH-Sequenz.

Bei Schweineleber mit der Kopfspule am Sonata war sie die größten Temperaturabwei-

chungen auf. Am Bodyarray, mit dem höheren SNR, lag sie an der vierten Stelle der

Genauigkeitsrangliste, besser als die meisten PRF-Sequenzen.
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Die Genauigkeiten der IRTF- und SRTF-Sequenzen lagen bei den Messungen am Agarose-

Phantom beim MRT Open im mittleren Bereich. Die Messungen an der Leber ergaben eine

überragende Genauigkeit von 6,40◦C bei der Kopfspule und mäßige Genauigkeiten bei der

Multipurpose-Coil.

Bei 1,5 Tesla waren die Temperaturabweichungen beim Agarose-Phantom mit 2,98 bis 5,41

Grad Celsius sehr gering, beim Bodyarray und der Leber waren sie mit 8,02 und 9,9 Grad

ebenfalls vergleichsweise gut. Nur bei der Kopfspule ergaben die Messungen an der Leber

relativ schlechte Werte von ca. 15 Grad Abweichung.

Die PRF-FLASH-Sequenz am MRT Open wies am Agarose-Phantom mit der Kopfspule die

im Vergleich geringste Temperaturabweichung von 3,28 Grad auf. Mit der Multipurpose-

Coil ergab sich aber schon eine Abweichung von 10,19 Grad, nach der TRUFI das schlech-

teste Ergebnis hier. Bei den Messungen bei 0,2 Telsa an Schweineleber waren die Tempe-

raturabweichungen der PRF-Methode größer als die der T1-Methoden.

Am MRT Sonata waren die PRF-Methoden meist genauer als die T1-Methoden. Mit der

Kopfspule und Agarose waren die vier PRF-Methoden in etwa gleich mit Abweichungen

von ca. 5 Grad.

Beim Bodyarray und Agarose bestach die Multiecho-TRUFI mit der geringsten Abweichung

überhaupt von 2,59 Grad Celsius. Die TFL-Sequenz von Siemens hatte hier hingegen eine

große Ungenauigkeit von 11,34◦C.

Bei den Versuchen mit Schweineleber und der Kopfspule waren alle PRF-Methoden genauer

als die T1-Methoden, am Bodyarray war das hingegen nicht der Fall, nur die TFL-Sequenz

lieferte eine akzeptable Genauigkeit. Die anderen PRF-Sequenzen waren weitaus ungenauer

als die T1-Sequenzen SRTF und IRTF.

Im Folgenden werden die für jede Tomographen-Spulen-Kombinationen optimalen Sequen-

zen bei einer Thermometrie an Schweineleber aufgeführt.
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Am MRT Open mit der Kopfspule war die SRTF-Sequenz die genaueste und wies die größte

lineare Korrelation auf. Auch variierten die Steigungen am geringsten von Messung zu

Messung. Die FLASH- und TRUFI-Sequenzen zeigten nur unwesentlich schlechtere Werte.

Bei Messungen mit der Multipurpose-Coil zeigte sich die TRUFI-Sequenz als optimal.

Sie erlangte nach der FLASH-Sequenz die zweitgrößte Genauigkeit, die stärkste lineare

Korrelation und die Steigung der Regressionsgeraden lag näher an der Steigung von
”
1“

(dem idealen Kurvenverlauf).

Am MRT Sonata und der Kopfspule erwies sich die PRF-FLASH-Sequenz von Siemens

als optimal. Hier ergaben sich die geringsten Temperaturabweichungen, die optimalste

Steigung und die zweitbeste lineare Korrelation.

Für die Kombination MRT Sonata und Bodyarray war die IRTF-Sequenz die genaueste,

dicht gefolgt von der SRTF-Sequenz. Diese beiden hatten die geringsten Temperaturabwei-

chungen und die größte Linearität. Allerdings waren die Genauigkeit und die Linearität der

PRF-TFL-Sequenz von Siemens nur geringfügig schlechter und die Steigung dieser PRF-

Sequenz lag sogar näher bei
”
1“. Man könnte die PRF-TFL hier als gleichwertig mit den

Sequenzen IRTF und SRTF bezeichnen.

Insgesamt ist festzustellen, dass bei 0,2 Tesla die T1-Methoden bessere Ergebnisse liefern,

bei 1,5 Tesla sind die PRF-Methoden zuverlässiger.

Eine Zusammenstellung der Bewertungen mitsamt den Bewertungskriterien ist in Tabelle

5.1 aufgeführt.
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Tabelle 5.1: Subjektive Bewertungen der MR-Sequenzen für eine Thermometrie an der Leberpro-
be. In der ersten Reihe sind die Bewertungspunkte mit den zugehörigen Bereichen definiert.

R2 (Linearität) ∆T [◦C] (Genauigkeit) σa (Robustheit]

++ [1,00, 0,95] ++ [0, 5] ++ [0, 0,1]

+ [0,95, 0,90] + [5, 8] + [0,10, 0,15]

- [0,90, 0,85] - [8, 10] - [0,15, 0,2]

- - [0,85, 0] - - [10, ∞] - - [0,20, ∞]

MRT Open, Kopfspule

FLASH ++ + - -

TRUFI ++ - +

SRTF ++ + -

IRTF ++ - - ++

PRF-FLASH - - - - - -

MRT Open, Multi-C

FLASH - - - - -

TRUFI + - - - -

SRTF - - - +

IRTF - - - -

PRF-FLASH - - - - +

MRT Sonata, Kopfspule

FLASH - - - +

TRUFI + - - ++

SRTF ++ - - ++

IRTF ++ - - ++

PRF-FLASH-Siemens ++ + +

PRF-TFL-Siemens ++ + - -

PRF-FLASH + - - -

PRF-TRUFI + - - - -

MRT Sonata, Bodyarray

FLASH - - - - -

TRUFI + - - - -

SRTF ++ - -

IRTF ++ - -

PRF-FLASH-Siemens - - - - - -

PRF-TFL-Siemens ++ - - -

PRF-FLASH - - - - - -

PRF-TRUFI - - - - - -
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5.3 Bildqualität

Für eine Steuerung der LITT ist es von Vorteil, wenn die während der Thermometrie ge-

wonnenen Bilder auch für die Darstellung anatomischer Strukturen geeignet sind. Dann

müssen für die Überwachung und Diagnostik nicht noch zusätzliche MR-Aufnahmen ak-

quiriert werden.

Mit allen Methoden, auch mit den PRF-Sequenzen, können hierfür brauchbare Magnitu-

denbilder gewonnen werden. In Abbildung 4.11 sind die Magnitudenbilder der verwendeten

MR-Sequenzen am MRT Sonata dargestellt.

Die Bildqualitäten der IRTF- und SRTF-Sequenzen sind zwar geringer als die der anderen

T1-Sequenzen, sie sollten jedoch für eine Abschätzung der Koagulation genügen.

Die PRF-TRUFI leidet aufgrund der sehr kurzen Akquisitionszeit unter Suszeptibi-

litätsartefakten.

Die Sequenzen aus dem Siemens-WIP ließen leider keine Darstellung der Magnituden-

bilder zu. Im Inline-Display kann zwar während der Akquisition eine Überlagerung des

Phasensubtraktionsbildes mit einem Magnitudenbild dargestellt werden, ein Übertragen

der Magnitudenbilder auf den PC war jedoch nicht möglich.

5.4 Akquisitionszeit

Am MRT Open betrug die Länge der Akquisitionszeiten aller Sequenzen ungefähr fünf

Sekunden ( siehe Tabelle 3.1), die Sequenzen unterscheiden sich hinsichtlich der Anfälligkeit

für Bewegungsartefakte also nicht.

Am MRT Sonata lag die Akquisitionszeit der T1-Sequenzen (Tabelle 3.2) bei ca. 2 Sekun-

den. Die PRF-Sequenzen unterschieden sich hier: Während für die Aufnahmen der beiden



106 5. Diskussion

PRF-FLASH-Sequenzen 5,1 s nötig waren, konnten die PRF-TFL-Sequenz in 2 Sekunden,

die PRF-TRUFI in sogar nur 1,09 Sekunden akquiriert werden.

Diese kurze Akquisitionszeit macht die PRF-TFL noch attraktiver, da hier auch die Ge-

fahr von Bewegungsartefakten während der Aufnahme eines Temperaturbildes gemindert

wird. Falls die Robustheit hinsichtlich Bewegung vorrangig ist, sollte auf die RPF-TRUFI

zurückgegriffen werden, auch wenn die Temperaturabschätzungen hier ungenauer sind. Ein

großer Vorteil dieser Multi-Echo-Sequenz ist, dass für die Bestimmung der Resonanzfre-

quenz nicht eine Subtraktion eines Phasenbildes von einer Referenzphase nötig ist, son-

dern dass hierfür der Phasenverlauf innerhalb einer Akquisition verwendet wird. Die PRF-

TRUFI sollte also inhärent robuster gegenüber Bewegungen sein.

5.5 Messtechnische Probleme

Die im Vergleich zur Kopfspule schlechten Ergebnisse mit dem Bodyarray am MRT Sona-

ta sind eventuell darauf zurückzuführen, dass die ROI, in denen die Temperatur bestimmt

wurde, sich relativ weit vom Spulenkörper entfernt befanden. Mit dem Bodyarray wurde

schließlich ein höheres SNR gemessen als mit der Kopfspule, also wäre eine bessere Thermo-

metrie zu erwarten gewesen. Das Bodyarray lag flach in einem Abstand von 2 Zentimetern

auf der Probe. Das SNR wurde nach [5] an den signalstarken Stellen nahe zur Spule gemes-

sen, die Temperatursonden und somit die entsprechenden ROI befanden sich während der

LITT nahe zum Boden des Probenbehälters, in einer Region, in der das SNR schlechter

ist. Die Kopfspule umschließt die Probe und erreicht somit ein homogeneres Feld innerhalb

des Spulenkörpers.

Auch die Referenzmessungen mit dem faseroptischen Thermometer sind mit Fehlern be-

haftet. Die Werksangabe der Fehlertoleranz lautet ein Grad Celsius.

Zusätzlich gibt es noch systematische Fehler.
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Die Temperaturbestimmung mit dem Kernspintomographen kann nie vollkommen genau

auf der Stelle erfolgen, an der das Referenzthermometer misst. Weil das Material der Sonde

und die Suszeptibilitätsänderungen die MR-Thermometrie verfälschen würden, kann sich

der Temperaturfühler nicht direkt in der ROI befinden (man will ja nicht das T1/PRF des

Sondematerials messen).

Bei der LITT sind sehr starke Temperaturgradienten vorhanden, innerhalb weniger Milli-

meter ändern sich die Temperaturen um etliche Grad Celsius. Diese Temperaturgradienten

bewirken, dass die Temperatur innerhalb einer ROI nicht überall gleich ist, was sich durch

die Standardabweichungen der Werte einer ROI bemerkbar macht.

Mit einer kleineren ROI könnte dem begegnet werden, dann aber bekommen Schwankun-

gen durch Gewebeunterschiede und statistisches Rauschen mehr Gewicht und wirken der

gewonnenen Genauigkeit entgegen.

Alle Messungen in dieser Arbeit wurden mit 2 x 2 Pixel großen ROI unternommen. In

einer Vorarbeit wurden 4 x 4 Pixel große ROIs verwendet und es war kein nennenswerter

Unterschied in der Genauigkeit zu vermerken.

Die begrenzte räumliche Auflösung kann dazu führen, dass auch innerhalb eines Pixels

ein Temperaturgradient vorhanden ist und die Messung verfälscht. Eine größere Auflösung

wäre jedoch wiederum mit längeren Akquisitionszeiten verbunden.

Aufgrund des sehr guten linearen Verhaltens aller Methoden ist anzunehmen, dass die

Temperaturen besser durch die MRT-Methoden geschätzt werden, als es die Vergleiche

mit der faseroptisch gemessenen Temperatur wiedergeben. Die faseroptische Temperatur-

messung ist mit Fehlern behaftet, und eine genaue Zuordnung von Referenztemperatur zur

thermometrisch bestimmten Temperatur ist kaum möglich.

Während der Hitzeeinwirkung ändern sich ab 60◦C durch Proteindenaturierung und Ver-

dampfung die Gewebeparameter. Hiermit ändern sich die Temperaturkoeffizienten der T1-
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Thermometrie und verfälschen das Messergebnis.

Bei einigen Messungen lieferten die PRF-Methoden ab einer Temperatur von 60 Grad keine

brauchbaren Werte und die Messungen mussten wiederholt werden. Vermutlich entstanden

durch die Hitze Dampfbläschen und Hohlräume im Gewebe an der gemessenen Stelle und

verhinderten dort eine Phasenbestimmung. Bei den T1-Sequenzen fielen diese Effekte nicht

so stark ins Gewicht.

Einige Male schrumpfte die Leber während der Laserbehandlung und in den eingezeichne-

ten ROI wurden durch die Bewegung andere Gewebebereiche gemessen. Diese ist besonders

bei der PRF-Thermometrie problematisch: Wenn die gewählte ROI auf Fettgewebe zeigt,

wo sich vormals fettfreies Gewebe befand, wird eine PRF-Methode ohne Fettunterdrückung

unmöglich. Bei fetthaltigem Gewebe sollte eine Fettunterdrückung implementiert werden,

zum Beispiel durch frequenzselektive Schichtanregung [14].

Eine weitere Fehlerquelle der PRF Methode ist, dass sich während der LITT auch die

Leitfähigkeit des Gewebes ändert. Änderungen der Leitfähigkeit wirken sich auf die Phase

des MR-Signals aus und ergeben einen Offset in der Temperaturbestimmung [55].

Ebenfalls wirken sich die Geometrie und die räumliche Ausrichtung des Gewebes auf die

Resonanzfrequenz aus [57]. In-vivo sind Geometrieänderungen häufig der Fall, aber auch

bei der LITT der ex-vivo Schweineleber kam es durch Austrocknung und Schrumpfung zu

solchen Geometrieänderungen.

Auch die Suszeptibilität von biologischem Gewebe ist von der Temperatur abhängig und

kann die Temperaturbestimmung bei der PRF-Methode verfälschen [96].

Für die Präzision der PRF-Thermometrie ist ein stabiles Magnetfeld wichtig. Abgesehen

von Felddriften des Hauptmagnetfeldes, die relativ einfach kompensiert werden können,

unterliegen die Gradientenfelder ebenfalls Drifterscheinungen, welche ortsabhängige Pha-

senänderungen induzieren können [63]. Nur neuere Hochfeld-Tomographen (1,5 Telsa oder



5.5 Messtechnische Probleme 109

höher) mit supraleitenden Magnetspulen weisen ein Magnetfeld auf, das stabil genug ist,

um eine zuverlässige PRF-Thermometrie zu gewährleisten.
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Kapitel 6

Zusammenfassung und Ausblick

Ziel der Arbeit war es, die MR-Thermometrie für die Thermoablation von Tumoren und

Metastasen zu evaluieren. Es wurden Methoden verwendet, die Akquisitionszeiten im Se-

kundenbereich aufweisen und somit die schnellen Temperaturänderungen, die während

einer LITT auftreten, abbilden können.

Es wurden vier T1-Sequenzen und vier PRF-Sequenzen bei 0,2 und 1,5 Telsa bei jeweils

zwei verschiedenen Spulen erprobt und miteinander verglichen. Als Proben für die Ther-

mometrie dienten Agarosegel-Phantome und Schweineleber. Die Temperatur wurde mit

einem fluoroptischen Referenzthermometer kontrolliert.

Eine gute lineare Korrelation zwischen der am MRT geschätzten und der faseroptisch ge-

messenen Temperatur wurde immer erreicht, abgesehen von der T1-TRUFI-Sequenz bei

Agarose. Am MRT Open konnte nur mit der PRF-FLASH-Sequenz (inklusive Driftkorrek-

tur und Entfernung der Phasenumbrüche) eine PRF-Thermometrie durchgeführt werden.

Bei den anderen PRF-Sequenzen ergab sich keine Korrelation der Phasenwerte mit der

Temperatur.

Der folgende Vergleich der Genauigkeiten gilt für die Messungen an den Schweineleberpro-
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ben. Am MRT Sonata mit der Kopfspule erreichte die PRF-FLASH-Sequenz von Siemens

mit einer Temperaturabweichung von 5,09◦C die größte Genauigkeit. Am gleichen Tomo-

graphen mit dem Bodyarray war die IRTF-Sequenz die Genaueste mit einer Abweichung

von 8,02◦C. Die Sequenzen SRTF- und PRF-TFL waren allerdings hier nur geringfügig

schlechter.

Am MRT Open mit der Kopfspule ergab die SRTF-Sequenz die geringste Temperaturab-

weichung von 6,4◦C. Mit der Multipurpose-Coil waren die TRUFI- und die FLASH-Sequenz

genauer mit Abweichungen von 15,62◦C. bzw. 14,48◦C.

Bei 1,5 T sind die PRF-FLASH- oder TFL-Sequenzen aufgrund der Exaktheit und der

Gewebeunabhängigkeit vorzuziehen. Falls die Echtzeitnähe die höchste Priorität hat, kann

die PRF-TRUFI eingesetzt werden. Bei 0,2 T liefern die T1-Sequenzen die genauesten

Temperaturbestimmungen.

Bei fetthaltigen Geweben kann mit den PRF-Methoden nur schwer die Temperatur be-

stimmt werden. Da die Resonanzfrequenz von Fettprotonen sich kaum mit der Temperatur

ändert, sollten die Fettsignale unterdrückt werden. Die Arbeitsgruppe von de Zwart und

C.T.W. Moonen verwendete hierfür spezielle RF-Anregungspulse bei echo-shifted-FLASH

und multi-shot-EPI Sequenzen [14]. Bei Vergleichsmessungen an Fettgewebe mit und ohne

Fettunterdrückung ergaben sich Temperaturdifferenzen von bis zu 13◦ C.

Bewegungsartefakte, wie sie zum Beispiel bei der Atmung auftreten, wurden in dieser Ar-

beit noch nicht berücksichtigt. Eine Vielzahl von Veröffentlichungen beschäftigt sich mit

dieser Problematik [13, 76, 75, 12]. Zu nennen sind hier beispielsweise das atemgetrigger-

te Gating, oder auch die Methode der multiplen ”Baselines”, bei der, je nach Lage der

aktuellen Schicht, ein anderes Referenzbild gewählt wird. Besonders vielversprechend ist

eine Methode, bei der Bewegungen des Patienten mit einem optischen System erfasst, und

dann automatisch die Gradienten des MR-Tomographen so nachgeführt werden, dass die

akquirierte Schicht immer die gleiche Stelle im Körper abbildet [16].



113

Allerdings muss noch eingehend untersucht werden, wie die verschiedenen Thermometrie-

methoden von solchen Korrekturverfahren profitieren.

Ein Ansatz, um absolute Temperaturen zu bestimmen, ist die MR-Spektroksopie, bei der

ein internes, temperaturunabhängiges Resonanzsignal einer Substanz als Referenz für die

chemische Verschiebung verwendet wird. Die Subtraktion der Phase einer Referenzaufnah-

me ist dann nicht mehr nötig. Da die Temperatur hier mit nur einer Akquisition bestimmt

wird, können Fehler der Temperaturbestimmung aufgrund von Bewegungsartefakten, Feld-

driften und Suszeptibilitätsänderungen eliminiert werden.

Leider sind die zeitlichen und räumlichen Auflösungen dieser Methoden noch sehr begrenzt.

Eine dieser Methoden, die
”
magnetic resonance spectroscopic imaging“ (MRSI), benötigt

26 Minuten für eine Temperaturdarstellung mit einer Auflösung von 32 x 32 Voxeln [31].

Für die schnellere
”
echo planar spectroscopic imaging“(EPSI) wurden immerhin noch drei

Minuten für eine Aufnahme benötigt, und für LSPESI, einer Variante der EPSI, 66 Sekun-

den.

Für eine Online-Thermometrie bei starken Temperaturgradienten, wie sie während der

LITT auftreten, sind die zeitlichen Auflösungen der spektroskopischen Methoden noch zu

gering. Aber mit fortschreitender Entwicklung im Hard- und Softwarebereich werden in

Zukunft schnellere Spektroskopie-Methoden verfügbar sein.

Neuere technische Entwicklungen eröffnen besonders für die interventionelle Radiologie

neue Möglichkeiten [47, 9].

So gibt es bereits Navigationssysteme, die aus Bildern anderer Modalitäten (CT, fMRI)

einen Referenzdatensatz generieren und mit den Online-MR-Akquisitionen überlagern [47].

Die Bildrate dieser Systeme erreicht bereits 4 Bilder pro Sekunde und kann damit eine

angemessene Auge-Hand-Koordination sicherstellen.

In das Navigationssystem kann ein Lokalisationssystem integriert werden, das fortwährend
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die Position eines Instruments (z. B. Laser-Applikator) im Raum ermittelt, und automa-

tisch die Schnittbildebene der MRT kontinuierlich an die Position des Instruments anpasst.

Es können auch zusätzliche Informationen überlagert werden, so zum Beispiel Subtrakti-

onsbilder aus kontrastmittelverstärkten Bildern. Denkbar wäre hier auch eine Überlagerung

einer in nahezu Echtzeit bestimmten Temperaturkarte der Zielregion.

Auch bei den gemessenen Temperaturabweichungen von teilweise 15 Grad ist eine MR-

Thermometrie für die LITT von großem Nutzen.

Während der Tumorablation ist es besonders wichtig, den Temperaturbereich zwischen 60

Grad und 90 Grad zuverlässig zu bestimmen.

Dann kann sichergestellt werden, dass Tumoren unter Einhaltung eines Sicherheitssaumes

vollständig zerstört werden und möglichst viel gesundes Gewebe geschont wird.

Die Koagulation des malignen Gewebes könnte mit den Temperaturgenauigkeiten der MR-

Sequenzen in einem Zeitbereich von 1 bis 5 Sekunden kontrolliert werden.



Anhang A

Verwendete

Magnetresonanztomographen

Ein Kernspintomograph hat im Wesentlichen folgende Komponenten:

• Einen Magneten zur Erzeugung eines möglichst homogenen Hauptmagnetfeld B0.

• Ein Gradientensystem zur Erzeugung der linear variierenden Gradienten für die Orts-

kodierung.

• Das Hochfrequenzsystem bestehend aus Sender, Empfänger und Spulen. Zur Anre-

gung und zum Empfang des MR-Signals.

• Oberflächenspulen zur Erhöhung des SNR und der räumlichen Auflösung.

• Rechnersystem zur Steuerung der Hochfrequenz- und Gradientenpulse für die Bild-

rekonstruktion, zur Bedienung der MR-Anlage und zur Auswertung der Daten.

Eine detaillierte Darstellung der einzelnen Komponenten und ihrer Funktionsweise ist zum

Beispiel in [15] zu finden.
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Abbildung A.1: MRT Concerto mit Kopfspule

Abbildung A.2: MRT Sonata
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MRT Concerto MRT Sonata

Klinische Anwendung Ganzkörpertomograph Ganzkörpertomograph

Bauweise Offener MRT Kompakt, 60 cm

Durchmesser

Magnet C-Förmiger Perma-

nentmagnet

Supraleitender, heli-

umgekühlter Magnet

Gewicht des Magneten 11.000 kg 5.500kg

Feldstärke 0,2 T 1,5 T

Homogenität < 5,0 ppm im Mess-

volumen von 36 cm

Durchmesser

< 1,0 ppm im Mess-

volumen von 40 cm

Durchmesser

FOV 40 cm 40 cm

Gradientenfeldstärke 20 mT/m 40 mT/m

Slew Rate 40 T/m/s 200 T/m/s

Tabelle A.1: Technische Daten der Kernspintomographen.
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Anhang B

MR-Spulen

Die Untersuchungen am MRT Concerto wurden mit einer Kopfspule (Abbildung B.1)

und einer Multi-Purpose-Coil mit 35 cm Durchmesser (Abbildung B.2) durchgeführt.

Am MRT Sonata wurde eine Kopfspule und das Body-Phase-Array
”
6 chanel body an-

teriour“verwendet.
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Abbildung B.1: Die verwendete Kopfspule am MRT Concerto.

Abbildung B.2: Die 35 cm Multi-Purpose-Spule am MRT Concerto.
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Abbildung B.3: Die verwendete Kopfspule am MRT Sonata.

Abbildung B.4: Die Bodyarray-Spule am MRT Sonata.
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Anhang C

Lasergerät

Der verwendete Laser MY 30 des Herstellers Martin ist ein Festkörperlaser mit einem

Yttrium Aluminium Granat (YAG)-Kristall, der mit Neodym-Ionen dotiert ist. Als An-

regungsmechanismus für die Besetzungsinversion dient eine Kryptonlampe. Die Strahlung

kann verlustarm über flexible Quarzlichtleiter an das Gewebe geführt werden. Er kann im

Dauerstrichbetrieb (continuous wave, cw) oder in zwei verschiedenen Pulsbetrieben arbei-

ten.

Hersteller, Bezeichnung Martin, MY 30

Laser-Typ kontinuierlicher Nd:YAG-Laser

Wellenlänge 1064 nm (infrarot)

Laserleistung 0,5-30 W

Laserklasse nach IEC 826 4

Betriebsarten Dauerstrich (cw)

Pulsbetrieb Einzelpuls

Pulsbetrieb Pulszug

Tabelle C.1: Technische Daten des Lasergerätes Martin MY 30.
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Laserapplikatoren

Es wurde ein gekühlter Power-Laser-Applikator mit einem
”
flexible diffusor tip“ (Ab-

bildung C.2) der Firma SOMATEX R© Medical Technologies GmbH Teltow verwendet

(Abbildung C.1). Die Applikatoren wurden in einem mit einer Kreiselpumpe gespülten

Hüllkatheter mit 9F Durchmesser eingeführt.

Abbildung C.1: Der Power-Laser-Applikator

Abbildung C.2: Der flexible diffusor tip.



Anhang D

Faseroptisches Thermometer

Der Einsatz innerhalb eines Kernspintomographen stellt besondere Anforderungen an ein

Thermometer.

Es dürfen innerhalb des Tomographen keinerlei Metalle vorhanden sein. Auch in direkter

Umgebung sind Metalle und elektromagnetische Felder, wie sie beim Betrieb von elektri-

schen Geräten auftreten, störend für die MR-Bildgebung. Ideal für diesen Einsatzbereich

haben sich fluoroptische Thermometer erwiesen, deren sensitive Sonden über lange Glasfa-

serkabel mit dem Thermometergerät verbunden sind. Das Thermometer selbst kann dann

außerhalb der abgeschirmten Tomographenkabine stehen.

In dieser Arbeit wurde ein Luxtron 790 Thermometer (Luxtron Cooperation, Santa Cla-

ra, USA) eingesetzt. Es verfügt über 4 Kanäle, an die bis zu 8 Meter lange Glasfasern

angeschlossen werden können. An den Enden der Glasfasern befinden sich die fluoropti-

schen Temperatursonden. Der Durchmesser der Sondenspitze beträgt 0,8 mm. Die Sonden

bestehen aus Magnesium-Fluorogermanat, welches mit einer Xenon-Lampe angeregt wird.

Das Fluoreszenzsignal des Sondenmaterials klingt nach einer Anregung exponentiell mit

der temperaturabhängigen Zeitkonstanten τ ab. Die Sonden sind mit einer Kevlarschicht

umhüllt. So ist eine Interaktion des Laserlichts des Applikators mit dem Thermometer
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ausgeschlossen. Zudem liegt das von der Sonde emittierte Fluoreszenzsignal im Bereich

zwischen 550 und 800 nm und der Detektor registriert nur im Wellenlängenbereich von 600

nm bis 700 nm. Das Laserlicht liegt mit 1064 nm Wellenlänge weit genug außerhalb des

Eingangsbereichs des Detektors. Die technischen Daten des Thermometers sind in Tabelle

D.1 zusammengestellt.

Vor jedem Experiment wurde eine Einpunkt-Kalibration in einem auf etwa 100◦C

erwärmten Wasserbad durchgeführt.

Hersteller, Bezeichnung Luxtron, Modell 790

Genauigkeit unkalibriert ±2,0◦

Genauigkeit kalibriert ±1,0◦ im Bereich ± 100◦C des Kalibrations-

punktes

±0,5◦ im Bereich ± 50◦C des Kalibrations-

punktes

Temperaturbereich -199,9 bis 449,9 ◦C

Abweichungen ± 0,1◦C bei 8 Samples pro Messung

< ± 0,1◦ C bei mehr als 8 Samples pro Mes-

sung

Reaktionszeit 250 ms

Temperatur Auflösung Display 0,1◦C

Temperatur Auflösung RS-232 0,01◦C

Tabelle D.1: Technische Daten des fluoroptischen Thermometers Luxtron 790.



Abkürzungsverzeichnis

ADC Aparent diffusion coefficient

BW Bandwidth (Empfängerbandbreite)

cMRI Kardiovaskuläre Magnetresonanztomographie

D Diffusionskonstante

DICOM Digital imaging and communications in medicine

FLASH Fast low angle shot

FOV Field of view

F French; 1 French = 1/π mm

fMRI Funktionelle Magnetresonanztomographie

Gd-DTPA Gadolinium-Diethylentriaminpentaessigsäure

IRTF Inversion recovery TurboFLASH

LASER Light amplification by stimulated emission

LITT Laserinduzierte Thermotherapie
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MR Magnetic resonance

MRI Magnetic resonance imaging

MRT Magnetic Resonance Tomography, Magnetic Resonance Tomograph

NMR Nuclear magnetic resonance

PRF Protonenresonanzfrequenz

ROI Region of interest

SNR Signal to noise ratio

SRTF Saturation recovery TurboFLASH

SSFP Steady state free precession

T Tesla

T1 Spin-Gitter Relaxationszeit

T2 Spin-Spin Relaxationszeit

TA Akquisitionszeit

TE Time to echo, Echozeit

TI Inversionszeit

TR Repetitionszeit

TrueFISP True fast imaging with steady-state precession

TRUFI True fast imaging with steady-state precession
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WIP Work in progress

YAG Yttrium-Aluminium-Granat
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ung meiner Arbeit aussprechen.

Des Weiteren danke ich herzlich Herrn Dr. Martin G. Mack für seine wertvollen Ratschläge
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Ehrenwörtliche Erklärung
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