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1. EINFUHRUNG

Degenerative Gelenkerkrankungen wie die Osteoarthrose (OA) sind malgeblich
auf einen Verlust der Integritat des hyalinen Knorpels zurtuckzufihren [Rad91]. Die
damit zusammenhangende Stérung der Knorpelfunktion ist langfristig gesehen mit
einer schmerzhaften Beeintrachtigung der Bewegungsfreiheit verbunden und besitzt
hohe sozio-6konomische Relevanz. In den USA leidet etwa ein Drittel der
Bevolkerung Uber 35 Jahren an einer OA, die jahrlich Kosten in Hohe von knapp 20
Milliarden US$ verursacht [Reg02]. In Deutschland stellen degenerative Gelenk-
erkrankungen die dritthaufigste Ursache fur eine Frihberentung dar und verursachen
pro Jahr rund 7 Milliarden Euro an Krankheitskosten [Boh04]. Vor dem Hintergrund
der bis zum Jahr 2020 erwarteten Verdopplung des Bevolkerungsanteils der Gber 60
Jahrigen ist unter Berucksichtigung der steigenden Lebenserwartung von einer

weiteren Zunahme an Neuerkrankungen auszugehen [Reg02].

Initialer Faktor fur die Entstehung einer OA ist die Veranderung der biochemischen
Zusammensetzung des hyalinen Gelenkknorpels [Buc97]. Erst im fortgeschrittenen
Stadium des Krankheitsverlaufs kommt es zur irreversiblen, strukturellen Schadigung
der Knorpelmatrix, die einen Verlust an Knorpelvolumen nach sich zieht. Mittels
invasiver Diagnoseverfahren wie der Arthroskopie oder der konventionellen, planaren
Radiographie (Strahlenbelastung) ist eine Detektion fruhzeitiger pathogenetischer
Faktoren allerdings nicht realisierbar. Erst mit der Einfuhrung der Magnetresonanz-
tomographie (MRT) in die klinische Routine Anfang der 90er Jahre wurde es mdglich,
den Gelenkknorpel nicht-invasiv und direkt darzustellen [Rec94]. Durch die Wahl
geeigneter Pulssequenzen und Sequenzparameter kann das Kontrastverhalten
zwischen hyalinem Knorpel und benachbartem Gewebe entsprechend der klinischen
Fragestellung optimiert und die Diagnosestellung erleichtert werden. Aus qualitativer
Sicht verzeichnet der Einsatz der MRT zur Darstellung von Knorpellasionen hohe
Sensitivitats- und Spezifitatsraten [Dis00, Gol03, Mur01]. Um jedoch den
Langzeitverlauf degenerativer Gelenkerkrankungen im Rahmen eines Monitorings
objektiv verfolgen bzw. die Effizienz therapeutischer Malinahmen zuverlassig

beurteilen zu kénnen, ist eine Quantifizierung des Knorpelstatus unverzichtbar. Erst



durch die Schaffung eines validen und reproduzierbaren Verfahrens zur quantitativen
Evaluation des Gelenkknorpels wird es gelingen, die Aussagekraft der MRT voll

auszuschopfen.

Die langste Erfahrung hinsichtlich der Quantifizierung des Knorpelstatus besteht
zweifelsohne in der Knorpelvolumetrie [BurO1, Cic02, Eck98, Eck01, Eck04, Gla01,
Gra00, Gra04, Ray04, Sta99]. Durch Akquisition dreidimensionaler MR-Datensatze,
in denen sich der Gelenkknorpel mit hohem Kontrast vom restlichen Gewebe des
Gelenks abhebt, ist nach manueller oder automatisierter Segmentation des Knorpels
eine Rekonstruktion der einzelnen Knorpelkompartimente maoglich. Berechnungen
der Knorpeldicke, des Knorpelvolumens und der Knorpel-Knochen-Grenze zeigen
bei jungen gesunden Probanden ohne klinische Vorgeschichte hoch reproduzierbare
Ergebnisse [Eck98, Gla01]. Auch bei OA-Patienten ist eine zuverlassige Anwendung
dieser Technik beschrieben [Bur01, Cic02, Gra04, Ray04]. Ein entscheidender
Nachteil dieser Methode besteht allerdings darin, dass biochemische Veranderungen
des Knorpelgewebes, die im Frihstadium degenerativer Gelenkerkrankungen

auftreten, mittels volumetrischer Untersuchung nicht erfasst werden konnen.

Dennoch bietet die MRT diesbezlglich weitere Optionen. Nachdem die Darstellung
eines Gewebes in erster Linie von dessen Zusammensetzung bestimmt ist, kdnnen
jeder Gewebeart charakteristische MR-Parameter zugewiesen werden: die
longitudinale und die transversale Relaxationszeit, meist als T1- bzw. T2-Zeit
bezeichnet, sowie der apparente Diffusionskoeffizient, auch ADC (apparent diffusion
coefficient) genannt. Anhand dieser gewebespezifischen Groflen ist es mdglich,
indirekt Rlckschlisse auf die Quantitdt und die Qualitat der einzelnen Knorpel-

bestandteile zu ziehen.

In einem kirzlich erschienenen Ubersichtsartikel wird insbesondere die T2-Zeit als
geeigneter Biomarker fur die OA diskutiert [Mos04]. Bei eingehendem Vergleich der
T2-Werte unterschiedlicher Studien zeigen sich jedoch Abweichungen, die auf die

unterschiedliche Sequenztechnik zurlckzufihren sind, mittels derer die MR-



Bilddaten akquiriert werden [P0092, Lin96, Mai03]. Allerdings findet sich in keiner der
bisher veroffentlichten Arbeiten zur Quantifizierung der T2-Zeit des Gelenkknorpels
(3.4.4 und 3.4.5) eine experimentelle Untersuchung der Abhangigkeit der apparenten

T2-Zeit von der verwendeten Pulssequenz.



2. FRAGESTELLUNG

Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Quantifizierung des humanen hyalinen
Gelenkknorpels mittels der transversalen Relaxationszeit in der MRT unter klinischen

Bedingungen.

Dazu erfolgt zunachst die Programmierung und Implementierung vier verschiedener
Pulssequenz-Varianten zur Messung der knorpelspezifischen T2-Zeit an einem
klinischen Ganzkoérper-MR-Tomographen. Fur die quantitative Auswertung der
akquirierten Bilddaten wird eine benutzerfreundliche Softwareroutine entwickelt und
mittels geeigneter Schnittstellen in die bestehenden Auswertealgorithmen zur
Segmentation und Signalintensitatsanalyse des Gelenkknorpels eingebunden. Um
die zur T2-Zeit-Quantifizierung am besten geeignete Pulssequenz-Variante zu
ermitteln, werden die implementierten Pulssequenzen an einem dedizierten MR-
Phantom sowie an makroskopisch intakten Patella-Praparaten validiert. Durch
Einbinden der parallelen Bildgebungstechnik wird die entsprechende Pulssequenz
hinsichtlich ihrer Akquisitionsdauer optimiert, was letztlich die Grundvoraussetzung
fur den Einsatz im Rahmen eines klinischen Untersuchungsprotokolls darstellt.
Abschlie®end erfolgt die Evaluation der klinisch relevanten Abhangigkeit der
knorpelspezifischen T2-Zeit von der Orientierung des Knorpelgewebes relativ zur

Achse des stationaren Magnetfelds ('Magic-Angle-Effekt’) an gesunden Probanden.



3. STAND DER TECHNIK

3.1. Funktionelle Eigenschaften des hyalinen Gelenkknorpels

Das im menschlichen Korper weitest verbreitete Knorpelgewebe ist hyaliner Knorpel
(griech. hyalinos: glasern, durchscheinend), der in synovialen Gelenken, an den
Rippenenden sowie innerhalb des Nasenskeletts und des Bronchialbaums zu finden
ist [Jun91]. Beim Embryo bildet hyaliner Knorpel zeitweise das Skelett und formt die
meisten Knochen in einem vorlaufigen Knorpelmodell vor, das spater durch richtiges
Knochengewebe ersetzt wird [Gen90]. Wahrend der Wachstumsphase in Kindheit
und Jugend ist das Langenwachstum der Knochen auf die Anwesenheit hyalinen
Knorpels in der Epiphyse angewiesen. Auf Dauer bleibt hyaliner Knorpel neben den
oben aufgefuhrten Lokalisationen nur an den Gelenkflachen erhalten. Ist er intakt,
erlaubt seine glatte Oberflache ein praktisch reibungsfreies Gegeneinandergleiten
der Gelenkflachen, wodurch eine schmerzfreie und uneingeschrankte Bewegung
gewahrleistet ist [Neh00]. Auf das Gelenk einwirkende Druck-, Stol3- und Scherkrafte
werden durch die Druckelastizitat und Zugfestigkeit des hyalinen Knorpels absorbiert

und gleichmafig auf den subchondralen Knochen Ubertragen [Jun91].

3.2. Aufbau und Struktur des hyalinen Gelenkknorpels

Die funktionellen Eigenschaften des Gelenkknorpels werden in erster Linie durch
dessen morphologische Struktur und Zusammensetzung vermittelt. Nachdem
hyaliner Knorpel aus zellularen und extrazellularen Anteilen besteht, ist er dem
Bindegewebe zugeordnet [Gen90]. Den zellularen Anteil in der GroRenordnung von
1% des Gesamtvolumens bilden Chondrozyten, die aufgrund ihrer metabolischen
Aktivitat in der Lage sind, den extrazellularen Anteil des Knorpels, die so genannte
Knorpelmatrix, zu synthetisieren [Buc97, Jun91]. Diese Matrix setzt sich zu 60 bis
80% aus Wasser und zu 20 bis 40% aus Makromolekulen zusammen. 10 bis 100 nm
dicke Fasern aus Typ-llI-Kollagen umfassen in etwa 60% dieses extrazellularen
Anteils und sind zu einem dichten Netzwerk verknupft, das dem Knorpelgewebe im
Wesentlichen die funktionell notwendige mechanische Stabilitat verleiht [Aki86,

Aki87]. Seine Dampfungseigenschaft erhalt der Knorpel hauptsachlich durch die



flaschenblrstenartig erscheinenden und sich durch hohes Wasserbindungs-
vermogen auszeichnenden Proteoglykane, die in regelmaligen Abstanden an die

Kollagenfasern ankoppeln [Buc97a] (Abbildung 3.2.1).

Glykosaminoglykanketien

Hyaluronsdure-
Makromolekiil

Koltagenfibrille

Abbildung 3.2.1. Ausschnitt aus der Knorpelmatrix. Glykosaminoglykanketten bilden zusammen mit
den Kernproteinen die Proteoglykane. Sie sind uUber Hyaluronsaurefdden untereinander verbunden

und koppeln in regelmaBigen Abstanden an die Kollagenfasern [Buc97al.

Dem fadenformigen Kernprotein dieser Glykoproteine sind stark anionische
Seitenketten aus sulfatierten Glykosaminoglykanen angeheftet, um die sich
Wassermolekile zu einer Hydrathulle formieren und so einen hohen osmotischen
Druck erzeugen [Jun91]. Dieser Schwelldruck wird durch das Kollagenfasergerust

begrenzt.

Betrachtet man die Struktur des hyalinen Knorpels, lassen sich in Abhangigkeit von
der Entfernung zur Knorpeloberflache morphologische Unterschiede feststellen.
Ausgehend von der Verlaufsrichtung der Kollagenfasern kann der Gelenkknorpel von
der Knorpeloberflache zum subchondralen Knochen hin in vier morphologische
Zonen eingeteilt werden, die hinsichtlich ihres jeweiligen Umfangs von Gelenk zu

Gelenk variieren und nicht scharf voneinander abgrenzbar sind [Gla98].



Tangentialzone

Die Tangentialzone befindet sich an der Oberflache des hyalinen Knorpels
und tragt ihnren Namen aufgrund der vorwiegend parallelen Ausrichtung der
Kollagenfasern relativ zur Gelenkoberflache (Abbildung 3.2.2). An ihrer
Ausdehnung gemessen ist sie mit etwa 100 um die dinnste morphologische
Schicht und enthalt im Vergleich zu den anderen Zonen die hochste
Kollagenfaser- und Wasserkonzentration. |hr Proteoglykangehalt hingegen ist
aullerst gering [Buc97]. Die dichte, parallele Anordnung der Kollagenfasern
bewirkt nachhaltig die gleichmaRige Verteilung aullerer Krafte auf eine
groltmogliche Flache [Put93]. AuRerdem wird der Tangentialzone eine
mechanische Schutzfunktion zugeschrieben, die die darunter liegende
Knorpelmatrix vor Zug- und Scherkraften bewahrt [Con93]. Treten im
Rahmen degenerativer Gelenkerkrankungen makroskopisch erkennbare
Veranderungen an der Tangentialzone auf, werden die biomechanischen

Eigenschaften des betroffenen Gelenks deutlich beeinflusst [Buc97].

Transitionalzone

Unterhalb der Tangentialzone schlieBt die Transitional- bzw. Ubergangszone
an. Die Kollagenfibrillen biegen arkadenférmig um und sind im Vergleich zur
Tangentialzone isotrop orientiert [Buc97a] (Abbildung 3.2.2). Der
Kollagenfaser- und Wassergehalt ist deutlich geringer als in der
Tangentialzone, die Proteoglykankonzentration hingegen ist erhoht [Buc97].
Eine eindeutige funktionelle Bedeutung kann dieser morphologischen Schicht
der aktuellen Literatur zufolge nicht zugewiesen werden. Die Transitionalzone
vermittelt offensichtlich die Verknipfung der funktionellen Eigenschaften von

Tangential- und Radialzone [Gla98].

Radialzone
Die Transitionalzone geht nahtlos in die Radialzone Uber, die etwa 50% der
Gesamtdicke des hyalinen Knorpels ausmacht und sich durch eine relativ zur

Knorpeloberflache senkrechte Ausrichtung der Kollagenfasern auszeichnet



(Abbildung 3.2.2). Die hier verlaufenden Kollagenfasern besitzen den groften
Durchmesser im gesamten Knorpel. Wahrend der Wassergehalt in dieser
Zone am niedrigsten ist erreicht die Proteoglykankonzentration ihr Maximum
[Buc97]. Der hohe Proteoglykangehalt gewahrleistet eine extrem hohe

Drucksteife, was die Vermutung nahe legt, dass diese morphologische

Schicht primar die Dampfungsfunktion des Knorpels vermittelt [Con88].

Abbildung 3.2.2. Kollagenfaserstruktur des hyalinen Gelenkknorpels im Rasterelektronenmikroskop
(6000fache Vergrofierung). In der Tangentialzone (oben) sind die Kollagenfasern vorwiegend parallel
zur Knorpeloberflache ausgerichtet, in der Transitionalzone (mitte) sind sie isotrop orientiert und in der

Radialzone (unten) verlauft die Vorzugsrichtung senkrecht zur Knorpeloberflache.



o Kalzifizierter Knorpel
Die Radialzone schlief3t nach unten hin mit der so genannten 'Tide mark’ ab.
Hier geht der unkalzifizierte Knorpel in den kalzifizierten Anteil Uber [Gla98].
Die Enden der Kollagenfasern sind in der knapp 100 um dicken, mit der
subchondralen Knochenoberflache fest verzahnten Mineralisierungszone des

kalzifizierten Gelenkknorpels verankert [Dre94].

3.3. Magnetresonanztomographie (MRT)

3.3.1. Kernspinresonanz

Das Phanomen der Magnet- oder Kernspinresonanz beruht auf der Wechselwirkung
eines externen elektromagnetischen Felds mit Atomkernen, die aus einer ungeraden
Anzahl von Protonen oder Neutronen aufgebaut sind und damit einen von Null
verschiedenen Gesamtdrehimpuls besitzen. Dieser Gesamtdrehimpuls wird auch
Kernspin | genannt und setzt sich aus den Bahndrehimpulsen L und den

Eigendrehimpulsen S der einzelnen Nukleonen zusammen.

Obwohl im menschlichen Kérper mehrere Atomkerne die oben aufgefuhrte Eigen-
schaft erflllen, beschrankt sich das in der radiologischen Diagnostik eingesetzte
Verfahren der MRT in erster Linie auf die aus einem Proton bestehenden Kerne des
Wasserstoffatoms. Neben ihrer hohen naturlichen Haufigkeit in biologischem
Gewebe besitzen sie eine ausgepragte Magnetresonanzempfindlichkeit und bieten

daher gunstige Voraussetzungen fur deren Nutzung zur Bildgebung.
Gemal dem Ampeére’schen Gesetz der Maxwell-Gleichungen

v X B = HO . ] (1)
(mit der magnetischen Feldkonstante p, und der Stromdichte j) ist mit dem

Kernspin | eines Protons, das sich mit samt seiner inneren Ladungsverteilung um

seine zentrale Achse dreht, ein magnetisches Kernmoment



— ()

(mit dem gyromagnetischen Verhaltnis y) verbunden, das die Wechselwirkung
zwischen dem Proton und einem externen Magnetfeld vermittelt. Das Anlegen eines
Magnetfelds B, liefert aufgrund der Zeeman-Wechselwirkung eine Wechsel-

wirkungsenergie

EZZ_F['B0=_'Y'I'BO (3)

Durch Wahl des externen Magnetfelds B, in z-Richtung (0.E.d.A.), also B, =B, - &,,

kann die Zeeman-Wechselwirkungs-Energie E, umgeschrieben werden in

Ez=-v1,-By=—y-72-m-By (4)

(mit dem Planckschen Wirkungsquantum 7 und der magnetischen Quantenzahl m).
Aufgrund der Auszeichnung der z-Richtung als Quantisierungsachse (durch die

Orientierung des Magnetfelds BO) kann die Komponente |, des Kernspins

z
ausschlieBlich  diskrete Werte annehmen (Richtungsquantelung). Mit der
magnetischen Quantenzahl m - fir Protonen entweder m=+1% oder m=-} -

resultieren aus (4) exakt zwei Energiezustande,

die die Wasserstoffkerne im angelegten Magnetfeld BO besetzen. Die Differenz der

beiden Energieniveaus E; und E, betragt

(Abbildung 3.3.1.1).
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Abbildung 3.3.1.1. Zeeman-Wechselwirkung. Durch Anlegen eines Magnetfelds Bo spaltet die
Energie der Wasserstoffkerne in die beiden Energieniveaus E; und E; auf, die sichum AE =y -7 -By

unterscheiden.

Um ein Proton vom Energieniveau E, in den Energiezustand E, anzuheben, ist eine
Energiezufuhr vom Betrag AE erforderlich. Da sich ein System von Protonen nicht
am absoluten Nullpunkt der Temperaturskala befindet, und die einzelnen Wasser-
stoffkerne neben dem magnetischen Energiebeitrag auch thermische Energie
besitzen, konnen jene Kerne, die exakt die Energie AE aufbringen, von E, nach E,
ubergehen. Andererseits verlassen angeregte Protonen das Energieniveau E,
indem sie den diskreten Energiebetrag AE an die Umgebung abgeben und den
energiedrmeren Zustand E, besetzen. Uber den zeitlichen Verlauf betrachtet stellt
sich ein dynamisches Gleichgewicht zwischen den Besetzungszahlen n, und n, der
beiden Energieniveaus ein. Nach der Boltzmann-Verteilung gilt im thermischen

Gleichgewicht

(mit der Boltzmann-Konstante k und der absoluten Temperatur T). Bei
Raumtemperatur und einer Magnetfeldstarke von 1.5 T befinden sich in einem

Ensemble von einer Million Protonen etwa zehn Wasserstoffkerne mehr im

11



energiearmeren Zustand E;.

Das Phanomen, Ubergange zwischen den beiden Energieniveaus E, und E, durch
Zufuhr externer Energie zu induzieren, bezeichnet man als Magnet- oder Kernspin-
resonanz. Der dafur erforderliche Energiebetrag AE kann durch Einstrahlen
zeitabhangiger, elektromagnetischer Hochfrequenz(HF)-Felder aufgebracht werden.

Der Zusammenhang zwischen Energie und Frequenz

E=%-o (8)

fuhrt mit (6) zur so genannten Resonanzbedingung

mit der Resonanzfrequenz
0y =7Bo (10)
bzw.
_ 1By (11)
vV =
07 2.

die die elektromagnetische Strahlung besitzen muss, um Protonen von E; nach E,

anzuregen.

Bei einer Magnetfeldstarke von 1.5 T betragt diese Resonanzfrequenz 63.86 MHz.
Mit genau dieser Frequenz, die auch als Larmor-Frequenz bezeichnet wird,
prazedieren die Spins um die Achse des externen Magnetfelds BO - vergleichbar mit
einem rotierenden Kreisel im Gravitationsfeld der Erde (ibt das Magnetfeld B, ein

Drehmoment auf die magnetischen Momente i aus.
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3.3.2. Anregung

Um eine anschauliche Beschreibung von Anregung und Relaxation eines Spin-
Systems zu ermoglichen, werden die magnetischen Momente [ der einzelnen
Protonen (Gesamtzahl N) zu einer makroskopischen Magnetisierung M zusammen-

gefasst,
N
M oc Z 0 (12)
i=1

die im thermischen Gleichgewicht aufgrund der schwachen Uberbesetzung des
energiedrmeren Energiezustands E, in Richtung des externen Magnetfelds zeigt
(Abbildung 3.3.2.1).

Abbildung 3.3.2.1. Makroskopische Magnetisierung. Die Gesamtheit N aller magnetischen Momente

[i erzeugt eine makroskopische Magnetisierung M, die in Richtung des Magnetfelds Bo zeigt.

Da sich die x- und y-Komponenten wegen der statistischen Verteilung der
magnetischen Momente i um die Magnetfeldachse gegenseitig aufheben, besitzt
die Magnetisierung M im Gleichgewichtszustand ausschlieRlich eine z-Komponente

M, , die auch Gleichgewichtsmagnetisierung M, genannt wird.

Die Anregung des Spin-Systems erfolgt durch Einstrahlen eines zirkular polarisierten

HF-Felds B,(t) mit der Larmor-Frequenz o, in die x-y-Ebene, also senkrecht zu B, .

13



Die Magnetisierung M erfahrt durch Anlegen des effektiven Magnetfelds

B, - cos(wg - t)
(14)

B(t)=B, +B,(t)5 —B; -sin(w, - t)
By

ein Drehmoment Mx B, das gemaR Drehimpulserhaltungssatz gleich der zeitlichen

Anderung des Drehimpulses ist.

M _ W8 (15)
dt
Komponentenweise erhalt man fur das Drehmoment
d(';"tx —y-(M, By +M, B, -sin(a -t)) (16a)
T = (M, B, -c0s(0g )M, By) (16b)
dM, =y (_ M, -B, -sin(oo0 -t)—My B -Cos(a)o t)) (16c)

dt

Die Anfangsbedingung, dass die Magnetisierung M zu Beginn der Anregung aus-

schlie3lich eine z-Komponente M, besitzt, fuhrt in den drei Raumrichtungen zu

folgender Lésung

M, =M, -sin(y-B; -t)-sin(w, - t) (17a)
M, =M -sin(y -B; - t)- cos (e, - t) (17b)
(17c)

M, =M, -cos(y B, -t)

Setzt man in diesen Gleichungen y-B, = o, wird deutlich, dass die Magnetisierung

14



M einerseits mit der Frequenz ®, um die Achse des stationédren Magnetfelds B,
und andererseits mit der Frequenz o, um die Achse des HF-Felds B,(t) rotiert.
Zur Veranschaulichung dieses Sachverhalts dient der Wechsel in ein
Koordinatensystem, das mit der Larmor-Frequenz o, um die Achse von B, rotiert.

Durch die Koordinatentransformation verliert B,(t) seine Zeitabhéngigkeit und wird

zur stationaren GrolRe B1, um die die Magnetisierung M mit der Frequenz (0¥
prazediert (Abbildung 3.3.2.2).

Abbildung 3.3.2.2. Die schraubenférmige Bewegung der Magnetisierung M um die Achse von Bo
mit wq im Laborsystem (x, y, z) wird im mit oy um die Achse von BO rotierenden Koordinatensystem

(X', ¥, Z') zu einer Prazessionsbewegung um die Achse von B1 mit der Frequenz ;.

Aus Abbildung 3.3.2.2 ist ersichtlich, dass die Magnetisierung M durch Anlegen
eines HF-Felds B, aus der Gleichgewichtslage gelenkt werden kann. Nachdem in
der MRT eine gepulste Anregung der Protonen stattfindet - d.h. die Anregung wird
nur far kurze Zeit (Mikro- bis Millisekunden) in das Probenvolumen eingestrahlt -
bezeichnet man das HF-Feld B, meist vereinfacht als HF-Puls. Der Auslenkwinkel o
der Magnetisierung M - auch Flipwinkel genannt - hangt von der Stérke ‘Bd und der

Dauer t des HF-Pulses ab.
a=y~\B1\-r (18)

Durch geeignete Wahl des HF-Pulses kann die Magnetisierung M um definierte

Winkel ausgelenkt werden. So heildt beispielsweise ein HF-Puls, der die
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Magnetisierung um 90° in die x-y-Ebene kippt ’90°-Puls’, einer, der die
Magnetisierung invertiert '180°-Puls’. Diese beiden Pulstypen kommen in vielen der

heutzutage verwendeten Pulssequenzen zum Einsatz.

3.3.3. Relaxation

Das durch den HF-Puls angeregte Spin-System ist nach Abschalten des
elektromagnetischen Wechselfelds B, bestrebt, in sein thermisches Gleichgewicht
zuruckzukehren. Dazu geben die einzelnen Kernspins ihre aufgenommene Energie
in gequantelter Form an das umliegende Gewebe ab. Makroskopisch betrachtet
kehrt die Magnetisierung M in ihre urspriingliche Ausgangsposition parallel zur z-
Achse zuruck und die Komponente M, erreicht wieder die Gleichgewichts-
magnetisierung M,. Der zeitliche Verlauf dieses Relaxationsvorgangs ist durch die
gewebespezifische T1-Zeit charakterisiert, die auch den Namen longitudinale

Relaxationszeit tragt.

_ z (19)

Wie in Abbildung 3.3.2.2 gezeigt, wird die longitudinale Magnetisierung M, durch
Einstrahlen eines HF-Pulses teilweise - bei einem 90°-Puls vollstandig - in
transversale Magnetisierung M, =M, +i-M, umgewandelt. Aufgrund von
Wechselwirkungen der Spins untereinander bildet sich die Magnetisierung der x-y-
Ebene mit der gewebespezifischen T2-Zeit - auch transversale Relaxationszeit

genannt - zuruck.

dM,, M, (20)

dt T2

Mathematisch lasst sich das Verhalten der Magnetisierung M wahrend der Anregung

und der Relaxation durch die so genannten Bloch-Gleichungen zusammenfassen.
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dM : M
it (M, -B +M, -B, - sin(w, -t))—T—; (21a)
dM M
dty =Y'(MZ'B1‘COS(@o't)—Mx'Bo)—T_; (21b)
dxz =v-(=M, -B, -sin(w, -t)—M, -B, - cos(ay -t))+% (21c)

Bei Anregung des Spin-Ensembles durch einen 90°-Puls ergibt sich als Lésung der

Bloch-Gleichungen fur die longitudinale Magnetisierung M,

t
M, =M, -[1 - e_“] (22)

und fir die transversale Magnetisierung M,
(23)

3.3.4. MR-Signal

Die in der x-y-Ebene prazedierende und zeitlich mit T2 abnehmende transversale
Magnetisierung M,, andert sich fur einen ruhenden Beobachter im Laborsystem (x,
y, z) periodisch mit der Larmor-Frequenz ®, und verursacht damit eine zeitliche
Anderung des magnetischen Flusses ®. Positioniert man in der x-y-Ebene eine
Empfangsspule, deren Symmetrieachse senkrecht zur z-Achse steht, wird in ihr

gemal der Lenz’schen Regel eine Spannung
u-_99 (24)

Cdt

induziert (Abbildung 3.3.4.1).
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S(t)

Abbildung 3.3.4.1. Signaldetektion. Die mit der Frequenz o, in der x-y-Ebene prazedierende

Magnetisierung MXy induziert in einer in der x-y-Ebene platzierten Spule ein Spannungssignal S (t)

Das Spannungssignal S(t) ist dabei proportional zur transversalen Magnetisierung
M

xy

S(t)= [ p(x.y) L gy (25)

(mit der Spindichte p(x,y)).

3.3.5. Ortsauflosung

Das detektierte MR-Signal ist als Summe aller Signalbeitrdge aus dem gesamten
untersuchten Objekt zu verstehen. Um das akquirierte Signal eindeutig einem
bestimmten Punkt innerhalb des Probenvolumens zuordnen zu kénnen, nutzt man
die Abhangigkeit der Larmor-Frequenz von der Magnetfeldstarke (10). Wird dem
statischen Magnetfeld B, ein lineares, ortsabhéngiges Magnetfeld - auch

magnetisches Gradientenfeld

G =B

=5 (26)

(mit i = x, y, z) genannt - Uberlagert, hangt die Resonanzfrequenz gemaf (10) von
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der Lage der Protonen im Raum ab.

of)=y-B, +G; i) (27)

3.3.5.1. Schichtselektion

Wie der Name bereits ausdrickt, dient der Schichtselektionsgradient GZ der
Auswahl einer einzelnen Schicht im zu untersuchenden Volumen. Um die Anregung
des Spin-Systems auf diese Schicht zu beschranken (selektive Anregung), wird dem
Magnetfeld BO ein magnetisches Gradientenfeld Uberlagert, dessen Starke entlang
der z-Achse variiert. Dadurch variiert gemaf (27) auch die Resonanzfrequenz der

Protonen entlang der z-Achse mit

o(z)=y-By +G, -2) (28)

Das Einstrahlen eines HF-Pulses mit einer bestimmten Resonanzfrequenz regt
ausschlieBlich Protonen mit der korrespondierenden Larmor-Frequenz an.
Demzufolge stammt auch das anschlieend detektierte Signal nur von diesen
Protonen und daher nur aus dieser Schicht. Eine Variation der Schichtdicke erfolgt
durch Begrenzung des Frequenzspektrums des HF-Pulses auf ein entsprechendes
Frequenzband Aw. Durch Schichtselektion wahrend der Anregung lasst sich in z-
Richtung also eine Bildebene auswahlen, innerhalb der noch eine Ortskodierung

entlang der x- und y-Achse erfolgen muss.

3.3.5.2. Frequenzkodierung
Wahrend des Auslesens des MR-Signals wird der Frequenzkodiergradient GX

geschalten, der die Ortskodierung in x-Richtung vermittelt. Geman

m(x)=y~(BO +G, ~x) (29)
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andert sich entlang des Gradienten die Larmor-Frequenz der Protonen. Da o = o(x),
kann nach Fouriertransformation des detektierten Signals S(t) nach S(w) Gber die
resultierenden Frequenzanteile auf den jeweiligen Ursprungsort des Signals auf der

x-Achse ruck geschlossen werden.

3.3.5.3. Phasenkodierung
Um die verbleibende Raumrichtung zu kodieren, pragt man den Spins vor der Signal-
akquisition durch Schalten des Phasenkodiergradienten Gy eine vom Ort abhangige

Phase
p=0-t=o(y) t=y-By+G, y)t (30)

auf. Nach Abschalten des Gradientenfelds ist die Larmor-Frequenz zwar fur alle
Protonen wieder dieselbe, jedoch haben die einzelnen Spins abhangig vom Ort auf
der y-Achse eine voneinander verschiedene Phasenlage ¢. Fur eine gewulnschte
Auflésung in Phasenkodierrichtung muss dieser Vorgang mit variierender Phasen-
kodierung entsprechend oft wiederholt werden - fur eine Auflosung von 256 Zeilen

bendtigt man also 256 Wiederholungen bzw. Phasenkodierschritte.

3.3.5.4. Bildrekonstruktion

Durch Variation der Magnetfeldstarke entlang der drei Raumrichtungen mittels
Schichtselektions-,  Frequenzkodier- und Phasenkodiergradient wird die
Resonanzfrequenz der Protonen abhangig von ihrer Position im Raum. Das
bedeutet, dass aus dem gemessenen Gesamtsignal auf die Signalintensitat eines
einzelnen Pixels rick geschlossen werden kann. Allerdings sind die oOrtlichen
Informationen unmittelbar nach der Signalakquisition noch Uber Frequenz (x-

Richtung) und Phase (y-Richtung) verschlisselt.

BO +Gy x+Gy

S(6,.G,.t)< [[p(x.y): M dx dy 31)
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(unter Vernachlassigung der transversalen Relaxation). Eine Transformation in das
mit o, um die Feldachse von BO rotierende Koordinatensystem (x’, y’, Z’) erlaubt es,

den Term o, =y - B, wegfallen zu lassen.
S(6,.6y.t)= [[plx.y)- o1& X0 I g ay (32)

Flhrt man die Ortsfrequenzen k, und k, mit

k=Gt (33a)
2.7
v-G, -t
k = 33b
VT (33b)

ein, kann das Signal S(GX,Gy,t) und die Spindichte p(x, y) als Fourierpaar dargestellt

werden.

Slick, ) [[olx y)- e axay (342)

pxy)oc [[Slky ok, )-e 2 ) g, ak, (34b)

Das bedeutet, dass die Information Uber die raumliche Verteilung der Signalquellen
durch eine zweidimensionale Fouriertransformation aus dem akquirierten frequenz-

und phasenkodierten Signal gewonnen werden kann.

In der MRT wird der zum Ortsraum duale Ortsfrequenzraum in der Regel als k-Raum
bezeichnet. Es gibt unterschiedliche Mdglichkeiten, den k-Raum abzutasten; diese
verschiedenen Techniken werden Pulssequenzen genannt und sind durch eine
bestimmte Abfolge von HF- und Gradientenpulsen charakterisiert. Dank der Vielzahl
der mittlerweile zur Verflgung stehenden Varianten solcher Pulssequenzen ist es
moglich, ein der klinischen Fragestellung entsprechend optimales Kontrastverhalten

bei kurzer Akquisitionszeit und guter Bildqualitat zu erzielen.
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3.3.6. Parallele Bildgebungstechnik (PAT)

Trotz Entwicklung auferst schneller Pulssequenzen ist der Wunsch nach einer
weiteren Verklrzung der Akquisitionszeit in den letzten Jahren an technische
Grenzen gestolien, denn die Erhéhung der Zeitauflésung ist eng mit der Erhéhung
der Gradientenfeldstarke verbunden. Dabei ist insbesondere zu berlcksichtigen,
dass eine Verdopplung der Gradientenfeldstarke eine Vervierfachung der
Gradientenanstiegszeit impliziert. Zum einen bedeutet dies hohe finanzielle Kosten
fur die Optimierung von Gradientenspulen und die Entwicklung leistungsfahigerer
Verstarker. Zum anderen jedoch ist eine Erhohung der heute verfugbaren
Gradientenanstiegszeiten physiologisch limitiert, da schnelle Anderungen eines

Magnetfelds Muskel- und Nervenstimulationen induzieren [Opp05].

Deshalb wurden alternative Bildkodierungsverfahren entwickelt, die heute unter der
Bezeichnung ’parallele Bildgebungstechnik’ oder PAT (parallel acquisition
technique) bekannt sind. Diese Methoden ermoglichen eine Verkirzung der
Akquisitionszeit durch Verringerung der Anzahl von Phasenkodierschritten, ohne
dabei Einbufen bei der Ortsauflosung in Kauf nehmen 2zu mussen.
Grundvoraussetzung hierfur ist die gleichzeitige Aufnahme der MR-Bilddaten durch
mehrere entkoppelte Empfangsspulen unterschiedlicher raumlicher Sensitivitat Uber
separate Empfangskanale [Die02] (Abbildung 3.3.6.1). Wahrend der Bild-
rekonstruktion kénnen dann Bilddaten, die normalerweise nacheinander (und daher
zeitaufwandig) in Phasenkodierschritten akquiriert werden, durch Daten ersetzt
werden, die aus der komplementaren Information der verschiedenen
Empfangskandle stammen [Die02]. Zwar bedeutet eine Verringerung der
Phasenkodierschritte um den Faktor R eine entsprechende Beschleunigung der
Akquisitionszeit, jedoch ist damit auch eine Reduktion des field of view (FOV)
verbunden, die bei Objekten, die grofer als das reduzierte FOV sind, zu
Einfaltungsartefakten (Aliasing) fuhrt (Abbildung 3.3.6.1).
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Abbildung 3.3.6.1. PAT-Akquisitionsschema. Nicht beschleunigte, vollstandige Datenakquisition der
Phasenkodierschritte (oben links) und entsprechend rekonstruiertes Bild (oben rechts). Beschleunigte
Datenakquisition durch Reduktion der Phasenkodierschritte (unten links) fihrt zu eingefalteten
Bildern, die in diesem Beispiel von vier voneinander entkoppelten Empfangsspulen aufgenommen

werden [Opp05].

Fir die Entfaltung der MR-Bilder sind spezielle Rekonstruktionsalgorithmen
erforderlich, die die raumliche Sensitivitatsverteilung der einzelnen Empfangsspulen
verwenden, welche vor der eigentlichen MR-Messung oder wahrend der MR-
Messung durch Aufnahme zusatzlicher Phasenkodierschritte ermittelt werden
[Die02]. Etwa zeitgleich haben sich zwei unterschiedliche Rekonstruktionsstrategien

herausgebildet, die abhangig von der jeweiligen Applikation eingesetzt werden:

¢ Rekonstruktion im k-Raum (SMASH [Sod97], AUTO-SMASH [Jak98],
GRAPPA [Gri02])
Bei der Rekonstruktion im k-Raum werden die durch Reduktion von
Phasenkodierschritten fehlenden k-Raum-Zeilen vor Durchfuhrung der
Fourier-Transformation durch rdumliche Harmonische ersetzt, die aus
geeigneten Linearkombinationen der unterschiedlichen Spulensensitivitaten

hervorgehen.
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Gemall (34a) kann das Signal S(kx,ky) einer Empfangsspule / mit der

Spulensensitivitit o,(x,y) im k-Raum als
S,k ky )= [[p(xy)-o,(xy)- e axay (35)

geschrieben werden. Da mehrere Empfangsspulen (Gesamtzahl L) zur

Signalakquisition verwendet werden, gilt fir das MR-Signal S(kx,ky)

ky)= [T ol y)- Clxy)- &™) g dy (36)

mit der Spulensensitivitdtsfunktion C(x,y), die aus Linearkombinationen der

einzelnen Spulensensitivitten o,(x,y)

L
C(x,y)=>cm-o,(xy) (37)
=1

(mit den Wichtungsfaktoren c,,) hervorgeht. Durch geeignete Wahl der
Wichtungsfaktoren c,, beschreibt die Spulensensitivitatsfunktion C(x,y)

raumliche Harmonische des FOV

L .
> Cm oy (xy) = @AY (38)
=1

(Abbildung 3.3.6.2).

Fir das Signal S(kx,ky) im k-Raum folgt demnach

X3 Clm' x7 " Y xay
( y) Z y J‘J‘ xy 2n|k x+(k mAk))d d (39)

Aus (39) ist ersichtlich, dass zusatzlich zu der durch den Phasenkodier-
gradienten G, generierten k-Raum-Zeile bei k, eine neue k-Raum-Zeile bei
ky + m- Ak, erzeugt wird. Auf diese Weise konnen im k-Raum die R Lucken

zwischen den konventionell akquirierten k-Raum-Zeilen ausgeflllt werden.



Bezogen auf die Akquisitionszeit bedeutet dies eine Beschleunigung um den
Faktor R, wobei der theoretisch maximale Beschleunigungsfaktor durch die

Anzahl an Empfangsspulen gegeben ist [Opp05].

coil 1 2 3 4
N\ m=0
S e ———————_ ,.....*.
‘*\\ m=05
p— i
N
~
7N m=1

Abbildung 3.3.6.2. Prinzip der Bildrekonstruktion im k-Raum. Durch unterschiedliche
Wichtung der Spulensensitivititen o,(x,y) der einzelnen Empfangsspulen kénnen

verschiedene rdumliche Harmonische generiert werden [Opp05].

Rekonstruktion im Bildraum (SENSE [Pru99], SPACE-RIP [Kyr00], PILS
[Gri00])

Bei der Rekonstruktion im Bildraum werden die MR-Bilder mit reduzierter
Abtastdichte zunachst fur jedes Empfangsspulenelement konventionell
rekonstruiert und die Einzelbilder, die aufgrund des reduzierten FOV
Einfaltungsartefakte aufweisen, anschlieRend zur Entfernung der Artefakte

nachbearbeitet.

Wird beispielsweise durch Wahl des Beschleunigungsfaktors R = 2 nur jede

zweite k-Raum-Zeile mittels konventionellem Phasenkodierschritt akquiriert,
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bedeutet dies eine Halbierung des FOV in Phasenkodierrichtung und impliziert

daher die Entstehung von Aliasing-Artefakten (Abbildung 3.3.6.3).

Abbildung 3.3.6.3. Entfaltung eingefalteter Pixel bei Bildrekonstruktion im Bildraum.
Konventionell akquiriertes, nicht eingefaltetes Bild (links). Eingefaltete Bilder vor der
Rekonstruktion, aufgenommen durch Empfangsspule A (mitte) und Empfangsspule B (rechts).
Die eingefalteten Bildpunkte 1 und 2 sind nicht mehr getrennt sondern erscheinen abhangig
von der Spulensensitivitat der Empfangsspulen mit unterschiedlichen Signalintensitaten

[Opp05].

Angenommen, die Spindichten p(P;) und p(P,) der Bildpunkte 1 und 2 an den
Positionen P, und P, Uberlagern sich in den eingefalteten Bildern, die aus den
Signalen der beiden Spulen A und B mit den Spulensensitivitaten ¢, und oy
rekonstruiert wurden. Die Signalintensitat 1, bzw. Iy der eingefalteten Pixel

kann dann fur beide Spulen durch

ln =caPy)-p(Py)+ 04 (P;) p(P;) (40a)

lg = o5 (Py)-p(Py)+ 05 (P,)- p(P,) (40b)

ausgedriickt werden. Nachdem die lokalen Spulensensitivititen o, (P)),
oa(P,) und o), ogz(P,) als bekannt angenommen werden kénnen

(Ermittlung erfolgt vor der eigentlichen MR-Messung oder wahrend der MR-



Messung durch Aufnahme zusatzlicher Phasenkodierschritte), lasst sich das

Gleichungssystem nach p(P;) und p(P,) auflésen [Opp05].

Fir eine exakte Beschreibung der Rekonstruktionsverfahren sei auf die oben

angegebenen Literaturstellen verwiesen.

Abschlie®end gilt festzuhalten, dass es sich bei der parallelen Bildgebungstechnik
nicht um eine neue Pulssequenz handelt sondern um ein mit nahezu allen
Sequenzen kombinierbares Bildkodierungsverfahren, das den Kontrast der zugrunde
liegenden MR-Technik bewahrt. Die fiur die klinische Routine wohl grofite
Einschrankung dieses Verfahrens liegt in der mit Reduktion der Phasenkodierschritte
verbundenen Abnahme des intrinsischen Signal-zu-Rausch-Verhaltnisses (SNR,
signal to noise ratio). Wie bei der konventionellen MR-Bildgebung flhrt eine
Verkleinerung des FOV um den Faktor R bei konstanter Voxelgrofle zu einer
Reduktion des SNR um den Faktor 1/\/5 [Die02]. Demzufolge ist der Einsatz der
parallelen Bildgebungstechnik insbesondere fir samtliche Applikationen sinnvoll, bei
denen die korrespondierenden konventionellen MR-Bilder ein ausreichend hohes
SNR aufweisen bzw. wenn MR-Tomographen mit hoherer Magnetfeldstarke fur die

Bildakquisition zur Verfugung stehen.

3.4. T2-Zeit

3.4.1. Transversale Relaxation

Nach Einstrahlen eines 90°-Pulses wird die Magnetisierung M in die x-y-Ebene
gebracht, so dass M, =0 und Mxy:Mo; die einzelnen Spins vollfihren eine
koharente Prazessionsbewegung mit der Larmor-Frequenz ®, um die Feldachse
von QO. Aufgrund von Spin-Spin-Wechselwirkungen, die im Gegensatz zum
longitudinalen Relaxationsmechanismus ohne Energieaustausch mit der Umgebung
stattfinden, kehrt die transversale Magnetisierung M,, mit der Zeitkonstante T2 zu
ihrem  Gleichgewichtszustand M, =0 zurick. Neben Spin-Rotation, skalarer

Kopplung und elektrischer Quadrupol-Wechselwirkung bei Spin-Systemen mit | > ¥
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dominiert die dipolare Wechselwirkung benachbarter Spins die transversale
Relaxation. Nach (2) ist mit dem Kernspin | ein magnetisches Moment [i

verbunden, das in seiner Umgebung ein magnetisches Dipolfeld

§(F)oc 2B )T -7 1 (41)

erzeugt. Jedes Proton spurt diese zusatzlich zu BO wirkenden Dipolfelder B(F) der

benachbarten Kerne und prazediert daher mit einer von «, verschiedenen Frequenz

o(f)=7v-(By +B(F)) (42)

Als Folge davon verlieren die in der x-y-Ebene prazedierenden Kernspins uUber den
Zeitverlauf ihre Phasenkoharenz, was zu einer zeitlich exponentiellen Abnahme der
transversalen Magnetisierung M, fuhrt, die durch die T2-Zeit gemall (20)

charakterisiert ist.

Zusatzlich zur dipolaren Wechselwirkung fuhren technisch bedingte oder durch das
Einbringen eines Objekts in den MR-Tomographen hervorgerufene Inhomogenitaten
AB des stationaren Magnetfelds B, zu lokalen Fluktuationen des effektiv wirksamen
Magnetfelds. Infolgedessen wird das Dephasieren der Spins und der dadurch
vermittelte transversale Relaxationsprozess beschleunigt; die zugehorige Zeit-
konstante, die den so genannten ’free induction decay’ (FID) beschreibt, tragt die
Bezeichnung T2*.
1 AB

L 43
T2* T2 ' 2 (43)

3.4.2. Bestimmung der T2-Zeit
Da sich Magnetfeldinhomogenitaten, die den intrinsisch bedingten Zerfallsprozess
der transversalen Magnetisierung M,, beeinflussen, nicht vermeiden lassen, ist eine

Messung der gewebespezifischen T2-Zeit nur moglich, wenn der Einfluss dieser von
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extern hervorgerufenen Inhomogenitaten sequenztechnisch eliminiert werden kann.
Dies gelingt mit Hilfe der so genannten Spinecho-Technik, die 1950 von E. Hahn
[Hah50] beschrieben wurde. Durch Einstrahlen eines 180°-Pulses nach der Zeit 1
nach Anregung des Spin-Ensembles mittels eines 90°-Pulses werden samtliche in
der Transversalebene prazedierenden Spins um 180° um die x- bzw. y-Achse
geklappt. Nachdem durch diese Inversion die Umlaufrichtungen und Larmor-
Frequenzen der einzelnen Spins unberlhrt bleiben, rephasieren die urspringlich
dephasierenden Spins. Wartet man nach Einstrahlen des 180°-Pulses, der auch als
Refokussierpuls bezeichnet wird, eine weitere Zeitspanne t, besitzen die Spins
wieder dieselbe Phasenbeziehung wie zu Beginn des Experiments. Es ist ein so
genanntes Spinecho entstanden. Die verstrichene Zeit 2.t wird deshalb auch
Echozeit oder kurz TE (time of echo) genannt. Da die Magnetfeldinhomogenitaten
wahrend des Spinecho-Experiments als zeitlich konstant angenommen werden
konnen, Uben sie vor und nach Inversion der Phase durch den 180°-Puls dieselbe
Wirkung auf die Spins aus; der Einfluss der Inhomogenitaten ist eliminiert, der
beobachtete Relaxationsprozess verlauft zeitlich mit der Konstante T2. Das Signal
S(TE) des Spinechos betrégt

_TE

S(TE)=S(t=0).e T2 (44)

Zur Bestimmung der T2-Zeit muss die Relaxationskurve der transversalen
Magnetisierung M,, zu verschiedenen Zeitpunkten - respektive Echozeiten -
abgetastet werden. Aus pulssequenztechnischer Sicht eignet sich hierfur die Carr-
Purcell-Meiboom-Gill (CPMG) Multiecho-Methode [Haa99]. Anstatt N einzelne
Spinecho-Experimente mit jeweils unterschiedlichen TEs durchzuflhren, folgt dem
90°-Puls bei diesem Verfahren im Abstand ), - TE ein Zug von N 180°-Pulsen, die
jeweils um die Zeitspanne TE voneinander getrennt sind. Zwischen den N

Refokussierpulsen entstehen insgesamt N Spinechos mit der Signalamplitude

TE
—n—

S(n-TE)=S(t=0)-e T2 (45)

29



(mitn=1,2,3, ..., N) (Abbildung 3.4.2.1).
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Abbildung 3.4.2.1. Prinzip der Multiecho-Technik zur T2-Zeit-Bestimmung. Mittels eines Echo-Zugs
wird die transversale Relaxationskurve zu verschiedenen Echozeiten TE im Rahmen einer MR-
Messung abgetastet (links) [Sti94]. Aus exponentieller Kurvenanpassung an die von der Echozeit

abhangigen Signalintensitaten folgt die T2-Zeit geman (45) (rechts).

Da durch die Applikation von 180°-Pulsen samtliche durch Magnetfeldinhomo-
genitaten bedingte Effekte aufgehoben werden, ist der Signalabfall allein durch die
transversale Relaxation bestimmt. Im Anschluss an die MR-Messung kann die T2-
Zeit durch exponentielle Kurvenanpassung an die zu verschiedenen Echozeiten

ermittelten Signalwerte gemaf (45) berechnet werden (Abbildung 3.4.2.1).

3.4.3. Technische Aspekte

Mittels der Multiecho-Technik ist es moglich, das gesamte Kniegelenk innerhalb einer
fur den Patienten akzeptablen Akquisitionszeit von weniger als 15 Minuten zu
untersuchen. An Kklinischen Ganzkdrper-MR-Tomographen betragt die kirzest
erreichbare Echozeit etwa 8-15 ms [Dar97, Dar02, Mai03, Mos00, Mos01, Mos04,
Mos04a, Mos05, Smi01]. Nachdem das sequenzspezifische MR-Signal des
Gelenkknorpels, das bei einer Magnetfeldstarke von 1.5 T mit Echozeiten TE >

100 ms aufgenommen wird, aufgrund der kurzen T2-Zeit des Knorpelgewebes
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bereits nahe dem Hintergrundrauschen liegt, konnen innerhalb von 100 ms nach

dem 90°-Anregungspuls etwa 8-10 Echos in einem Zug ausgelesen werden.

Beim Einsatz von Mehrschicht-Multiecho-Sequenzen ist zu bericksichtigen, dass so
genannte ’'stimulierte Echos’ einen zusatzlichen Signalbeitrag liefern, der zu einer
fehlerhaften Bestimmung der T2-Zeit fuhrt [Cra87, Mai03, Maj86, Poo92]. Dieser
artifizielle Signalanteil hat seinen Ursprung in der Verwendung schichtselektiver
Refokussierpulse. Da es qilt, einen Kompromiss zwischen Schichtprofil,
Schichtdicke, HF-Verstarkerleistung und Pulsdauer zu finden, besitzt das selektive
Schichtprofil nur annahernd die Form einer Rechteckfunktion und hat an den
Randbereichen keine scharfe Begrenzung [Mor95]. Folglich ist der Flipwinkel nicht
uniform Uber die gesamte Schicht verteilt sondern weist insbesondere in den
Randzonen der Schicht Werte mit o #180° auf. Eine Inversion der transversalen
Magnetisierungskomponenten durch solch einen nicht perfekten Refokussierpuls
fuhrt dazu, dass ein Teil der eigentlich rein transversalen Magnetisierung nach
Schalten des HF-Pulses aullerhalb der Transversalebene zu liegen kommt
(Abbildung 3.4.3.1). Dadurch entsteht eine longitudinale Komponente der
Magnetisierung, die dem longitudinalen Relaxationsprozess unterliegt und mit der
charakteristischen T1-Zeit anwachst. Durch die nachfolgenden Refokussierpulse
konnen Teile davon wieder in transversale Magnetisierung umgewandelt werden,
rephasieren und interferieren in Form von stimulierten Echos mit den echten

Spinechos, die aus der rein transversalen Magnetisierung entstehen.

Bei Turbo-Spinecho-Techniken, die in der qualitativen MR-Bildgebung haufig zum
Einsatz kommen, dient die Koinzidenz stimulierter Echos - im Vergleich zur
herkdbmmlichen Spinecho-Technik - einer Erhdhung des MR-Signals. In Multiecho-
Sequenzen, die zur Quantifizierung der T2-Zeit benutzt werden, resultiert das
Auftreten stimulierter Echos durch Einflhrung einer T1-Abhangigkeit in einer
artifiziellen Verlangerung der transversalen Relaxation und bedingt daher eine

Uberschatzung der intrinsischen T2-Werte.
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Abbildung 3.4.3.1. Entstehung eines stimulierten Echos. Ein nicht perfekter 180°-Puls lenkt einen Teil
der transversalen Magnetisierung aus der x-y-Ebene heraus. Die daraus entstehende longitudinale
Komponente unterliegt der T1-Relaxation. Durch einen spateren Refokussierpuls erfolgt eine
Ruckfuhrung in die Transversalebene und nach Rephasierung die Formation eines stimulierten Echos

[Cra87].

Zur Reduktion des Einflusses stimulierter Echos kommen verschiedene Methoden in
Frage [Cra87, Doe98, Mai03, Po092]. Neben dem Einsatz adiabatischer Composite-
Pulse [P0092] oder des so genannten 'Phase cyclings’ [Zur87] - zwei Techniken, die
aufgrund ihres vergleichsweise hohen Zeitbedarfs im Sequenzdesign fur die in-vivo
T2-Zeit-Bestimmung des hyalinen Gelenkknorpels nicht in Frage kommen - kann
eine Reduktion der Gradientenfeldstarke in Schichtselektionsrichtung wahrend der
Schaltzeit der Refokussierpulse und die Implementierung spezieller Spoil-Gradienten
unmittelbar vor und nach den Refokussierpulsen das Auftreten stimulierter Echos
minimieren [Cra87, Doe98, Po092]. Durch Herabsetzen der Schichtselektions-
gradientenfeldstarke wird die effektive Schichtdicke, auf die der Refokussierpuls
wirkt, entsprechend vergroliert. Eine Verbreiterung des Schichtprofils hat zur Folge,
dass der Flipwinkel des Refokussierpulses Uber die eigentliche, durch den 90°-Puls

angeregte Schichtdicke homogener verteilt ist (Abbildung 3.4.3.2).
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Abbildung 3.4.3.2. Reduktion der Schichtselektionsgradientenfeldstéarke. Das Schichtprofil eines nicht
perfekten Refokussierpulses (schwarze durchgezogene Linie) fiihrt in den Randbereichen der Schicht
(Schichtdicke Az, rote gepunktete Linie) zu Flipwinkeln mit o = 180° (links). Eine Reduktion der
Schichtselektionsgradientenfeldstarke wahrend der Schaltzeit des Refokussierpulses resultiert in einer
Verbreiterung des Schichtprofils (schwarze durchgezogene Linie) um 2-:6z, was innerhalb der
angeregten Schicht (Schichtdicke Az, rote gepunktete Linie) eine effektiv homogenere Flipwinkel-

Verteilung zur Folge hat (rechts).

Allerdings kann die Reduktion der Schichtselektionsgradientenfeldstarke wahrend
der Schaltzeit der Refokussierpulse Magnetisierungstransfer-Effekte sowie eine
gegenseitige Beeinflussung der Magnetisierung der benachbarten Schichten
hervorrufen, insbesondere wenn die Schichten lickenlos und seriell akquiriert
werden. Dies wiederum kann unter Umstanden sogar zu einer artifiziellen

Verkirzung der T2-Zeit fuhren [Mai03].

Die Implementierung eines speziellen Spoil-Gradienten-Schemas entlang der
Schichtselektionsrichtung nach Poon et al. (Abbildung 3.4.3.3) vermittelt eine
effiziente Unterdrickung stimulierter Echos [P0092]. Sinn der Spoil-Gradienten-
Anordnung ist es, ungewollte Echopfade einer Netto-Dephasierung Ap=+2-n-m
(mit m =1, 2, 3, ...) innerhalb der angeregten Schicht auszusetzen, wahrend der
Spinechopfad keine Dephasierung erfahrt [Doe98]. Fur die korrekt refokussierten
Magnetisierungskomponenten wird eine Dephasierung A¢ durch den vor dem

Refokussierpuls geschalteten Spoil-Gradienten von der Dephasierung - A
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(Inversion der effektiven Phase) durch den nach dem Refokussierpuls geschalteten

Spoil-Gradienten wieder aufgehoben.
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Abbildung 3.4.3.3. Spoil-Gradienten-Schema nach Poon et al. [Po092]. In Amplitude und
Gradientenfeldstarke variierende Gradientenpaare entlang der Schichtselektionsrichtung umschlieRen

die Refokussierpulse des Echozugs.

Die entlang des Echozugs alternierende Spoil-Gradientenamplitude und die
abnehmende Spoil-Gradientenfeldstarke bewirkt, dass die Magnetisierungs-
komponenten eines stimulierten Echos, die durch einen Spoil-Gradienten dephasiert
wurden nicht durch einen der nachfolgenden Spoil-Gradienten erneut rephasiert
werden. Nachdem das Spoil-Gradienten-Schema die Pfade der stimulierten Echos
weitestgehend eliminiert, kommt es bei jeder Echozeit zu einem artifiziellen
Signalverlust f >0 (nur transversale Magnetisierung kann detektiert werden), was

eine tendenzielle Unterschatzung der intrinsischen T2-Zeit zur Folge hat [P0092].

1 1 f

(46)

+ —_—
T2 T2intrinsisch TE

gemessen
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3.4.4. Erfahrungen in der klinischen Bildgebung

Die gegenwartige Literatur Uber die in-vivo Quantifizierung der knorpelspezifischen
T2-Zeit bezieht sich in erster Linie auf Daten des Kniegelenks. Die meisten Studien
stammen von der Gruppe um Mosher et al., die einen Ganzkérper-MR-Tomographen
mit einer Magnetfeldstarke von 3 T und eine konventionelle CPMG-Sequenz mit 8-11
Echos verwenden [Dar97, Dar02, Mos00, Mos01, Mos04, Mos04a, Mos05, Smi01].
Um den durch stimulierte Echos verursachten Fehler in der T2-Zeit-Bestimmung zu
verringern, wird bei der Kurvenanpassung das MR-Signal der ersten Echozeit nicht
berlcksichtigt [Mos00]. Die Ortsauflosung liegt zwischen 0.3 und 0.6 mm, die
Schichtdicke betragt 3 mm. Die Evaluation der T2-Zeit beschrankt sich auf ein bis
acht axiale bzw. sagittale Schichten [Mos00, Mos01, Mos04]. Zusatzlich zu
pixelbasierten T2-Zeit-Maps berechnen die Autoren die Variation der T2-Zeit Uber
den Knorpelquerschnitt entlang radialer Trajektorien. In diesen T2-Profilen wird die
jeweilige Position (Tiefe) als normalisierter Abstand von der Knorpel-Knochen-

Grenze angegeben.

In Patella, Tibia und lasttragenden Regionen des Femurs liegen die T2-Zeiten
zwischen 30 und 67 ms [Dar97, Mos00, Mos04, Smi01], im Patellarknorpel gesunder
Probanden unter 45 Jahren zwischen 10 und 60 ms [Lie02]. Die hochsten Werte
werden in den obersten 20% des Knorpelquerschnitts, die niedrigsten Werte in den
untersten 30% des Knorpels gefunden. Eine lokale Zunahme der T2-Zeit in Richtung
der Knorpel-Knochen-Grenze wird Partialvolumen- und Chemical-Shift-Effekten in
diesem Knorpelareal zugeschrieben [SmiO1]. Die Variation der T2-Zeit Uber die Tiefe
des Knorpels manifestiert sich im Patellarknorpel deutlicher als im femoralen und
tibialen Knorpel [Mos04, SmiO1]. Vergleichbare T2-Zeit-Intervalle von 30-45 ms (in
der Tiefe) und von 41-65 ms (an der Knorpeloberflache) werden von Breuseghem et
al. berichtet, die eine kombinierte Inversion-Recovery-Spinecho-Technik an gesun-
den Probanden im Alter von 23-45 Jahren verwenden, um gleichzeitig T1- und T2-
Daten (berechnet aus zwei Echos bei TE1 = 7.4 ms und TE, = 70 ms) zu erhalten
[BreO4]. Ein Vergleich dieser Sequenztechnik mit spektroskopischen Daten aus

Phantom-Experimenten ergibt eine Unterschatzung der intrinsischen T2-Zeit um
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etwa 10% in einem Bereich von 9-91 ms [Bre04]. Nach den Ergebnissen einer Studie
von Mosher et al., scheint das Geschlecht der untersuchten Individuen keinen
Einfluss auf die mittlere T2-Zeit und die T2-Zeit-Verteilung im Kniegelenk zu haben
[Mos04a]. Entsprechend vorlaufiger Ergebnisse, fuhrt 30 minutiges Laufen zu einer
Verkurzung der T2-Zeit um etwa 6 ms in den obersten Anteilen lasttragender
Knorpelregionen der Femurkondylen, wahrend im Tibialknorpel keine Veranderung
festgestellt werden kann [Mos05]. Daten Uber die Reproduzierbarkeit der mittleren
T2-Zeit im Patellarknorpel stammen aus zwei aufeinander folgenden Messungen an
3 von 20 gesunden jungen erwachsenen Probanden vor der Durchfihrung von
Kniebeugen [Lie02]. Das quadratische Mittel (root mean square average, RMSA)
betragt 1.7%. 45 Minuten nach Durchfuhrung von 60 Kniebeugen ist die mittlere T2-
Zeit gegenuber den Werten, die 8 Minuten nach Durchfuhrung der Kniebeugen
erhoben werden, um 2.6 * 1% erhoht. Diese Beobachtung wird durch eine
Wiederaufnahme von Wasser in das Knorpelgewebe wahrend der Erholungsphase

erklart.

In Kindern (Alter zwischen 5 und 17 Jahren) werden bei einer Magnetfeldstarke von
1.5 T T2-Zeiten ermittelt, die mit den Werten Erwachsener vergleichbar sind [Dar02].
In dieser Studie an zwei Gruppen von Individuen mit einer mittleren Altersdifferenz
von 6 Jahren liegt die T2-Zeit des Patellarknorpels zwischen 37 und 54 ms bzw.
zwischen 45 und 62 ms. Verglichen mit gesunden Kindern wird in Kindern mit einer
juvenilen rheumatoiden Arthritis eine mittlere Erhdhung der T2-Zeit um 5 ms

beschrieben.

Bei Erwachsenen korreliert die T2-Zeit mit dem Lebensalter [Mos04b]. Ein Vergleich
zwischen gesunden Probanden (Alter zwischen 18 und 30 Jahren) und
asymptomatischen Probanden (Alter zwischen 46 und 65 Jahren) ergibt eine
statistisch signifikante Erhéhung der T2-Zeit in den obersten 40% des Knorpels in
der alteren Gruppe. In asymptomatischen Probanden (Alter zwischen 66 und 86
Jahren) wird eine Erhéhung Uber den gesamten Knorpelquerschnitt gefunden. Die

Autoren argumentieren, dass der beobachtete Effekt moéglicherweise durch ein
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Zusammenspiel von Alterung und friher praklinischer degenerativer Veranderung

des Knorpelgewebes bedingt ist.

Symptomatische Patienten, die an einer Chondromalacia patellae leiden, zeigen im
Vergleich zu gesunden Probanden eine heterogenere T2-Zeit-Verteilung Uber den
Patellarknorpel sowie Foki erhohter T2-Zeit mit Werten von bis zu 100 ms [Dar97,
Mos00]. Ein Vergleich zwischen 7 gesunden Probanden und Patienten mit einer
radiographisch ermittelten moderaten (n = 20) und schweren (n = 28) OA im
femorotibialen Kompartiment zeigt mittels Spinecho-Technik (zwei Echos bei TE4 =
10 ms und TE; = 45 ms) eine signifikante Zunahme der T2-Zeit fur das mediale
femorotibiale und das laterale femorale Kompartiment bei OA [Dun04]. Die mittlere
T2-Zeit variiert zwischen 34 und 41 ms in den OA-Patienten und zwischen 32 und 35
ms in den gesunden Probanden. Zwischen moderater und schwerer OA kann kein

statistisch signifikanter T2-Zeit-Unterschied festgestellt werden.

3.4.5. T2-Zeit und Knorpelmorphologie

In der Literatur gibt es zahlreiche Hinweise auf einen Zusammenhang zwischen der
knorpelspezifischen T2-Zeit und der Morphologie des Knorpelgewebes. Lisse et al.
finden in hyalinem Knorpel explantierter Tibia-Plateaus eine gute Korrelation (R? =
0.71) zwischen der T2-Zeit und dem Wassergehalt des Knorpels [LUs00]. Im Mittel
weicht der aus den T2-Daten berechnete Wassergehalt um 1.4 + 0.3% vom
experimentell bestimmten Wassergehalt (Vergleich von Nass- und Trockengewicht)
ab. Nieminen et al. finden eine gute Korrelation (R? = 0.79) zwischen der raumlichen
Verteilung der T2-Zeit Uber den Querschnitt von hyalinem Rinderknorpel und dem
Inversen der aus dem Verfahren der polarisierten Lichtmikroskopie ermittelten
Doppelbrechung, die die Anisotropie der Kollagenfasern reprasentiert [NieO1]. Im
Gegensatz dazu kann in dieser Studie keine Korrelation zwischen der T2-Zeit und
dem histologischen Verfahren der Safranin O-Farbung - als Mal} fur die Verteilung
des Proteoglykangehalts - nachgewiesen werden. Ein vergleichbares Ergebnis ergibt

sich fur Knorpelproben unterschiedlicher Spezies und Altersgruppen [Nis03].
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Enzymatische Behandlung von hyalinem Knorpel mit Kollagenase flhrt zu einer
signifikanten Zunahme der T2-Zeit um bis zu 200% in den obersten 10% des
Knorpelquerschnitts, wohingegen die Anwendung von Chondroitinase ABC keine
signifikante Auswirkung auf die T2-Zeit zeigt [Nie00]. Dies fuhrt zu der Annahme,
dass die knorpelspezifische T2-Zeit eine gewisse Sensitivitdt bezlglich des
Kollagenfaserstatus besitzt. Die Autoren vermuten die Ursache der T2-Zeit-Zunahme
in einer lokalen Ansammlung freier Flissigkeit und in einem veranderten
Ausrichtungsmuster der Kollagenfasern. Beide Formen der enzymatischen
Andauung verringern die Drucksteife des Knorpels. Die Kompression von nativem
und mit Trypsin behandeltem Patellarknorpel vom Rind resultiert in einer Verkurzung
der T2-Zeit um etwa 40% [Kau99]. Obwohl die Behandlung mit Trypsin in einer
Studie von Regatte et al. zu keiner T2-Zeit-Anderung im patellaren Rinderknorpel
fuhrt [Reg02a], kénnen Watrin-Pinzano et al. in patellarem Rattenknorpel eine
Verlangerung der T2-Zeit nach Andauung mit Hyaluronidase beobachten [Wat05].
Die T2-Zeit in den obersten 10% makroskopisch intakter Knorpelproben korreliert
besser mit der Drucksteife des Knorpels (r = -0.74) als die Uber den gesamten
Knorpelquerschnitt gemittelte T2-Zeit (r = -2.1) [Nie04]. Wayne et al. weisen darauf
hin, dass durch enzymatische Andauung hervorgerufene Veranderungen
zuruckhaltend interpretiert werden mussen, da in Realitat eine selektive Degradation
einzelner Komponenten der Knorpelmatrix unwahrscheinlich ist [Way03]. In ihrer
Studie korreliert die mittlere T2-Zeit mit der Drucksteife des Knorpels (R = 0.51) und
mit dem mittleren Proteoglykangehalt (R®> = 0.44). Menezes at al. unterstreichen,
dass die T2-Zeit nicht bezlglich eines einzelnen Knorpelbestandteils spezifisch ist,
sondern vielmehr durch die Hydration bestimmt wird, welche wiederum von der
biochemischen Zusammensetzung und der Struktur des Knorpelgewebes abhangt
[Men04]. Kurkijarvi et al. weisen auf eine betrachtliche topographische Variation der

T2-Zeit in humanen Knorpelproben hin [Kur04].
Verschiedene Studien belegen, dass die T2-Zeit sensitiv bezuglich biologisch

relevanter Veranderungen ist, die im Rahmen einer Degeneration des hyalinen

Gelenkknorpels auftreten. Neben einer verminderten Drucksteife in degeneriertem
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patellarem Rinderknorpel nimmt die T2-Zeit an der Knorpeloberflache (bei einer Tiefe
von 80 um) von 46 + 15 ms (intakter Knorpel) Uber 61 + 52 ms (moderate OA) auf bis
zu 128 £ 109 ms (fortgeschrittene OA) zu. Im Gegensatz dazu zeigt die Uber den
Querschnitt des Knorpels gemittelte T2-Zeit lediglich eine moderate Zunahme von 46
+ 6 ms (intakter Knorpel) auf 59 + 34 ms (fortgeschrittene OA) [Nis04]. Im Knorpel
von OA-Patienten zeichnen sich Regionen mit oberflachlicher Fibrillation durch
verlangerte T2-Zeiten aus [MIly99]. In femorotibialem Rattenknorpel zeigt die mittlere
T2-Zeit bei mechanisch induzierter OA verglichen mit der intakten Seite eine
signifikante Zunahme um 40-70% [Spa04]. David-Vaudey et al. berichten eine
heterogene T2-Zeit-Verteilung in humanen Knorpelproben [Dav04]. In einem Teil der
Proben mit moderater OA finden die Autoren langere T2-Zeiten als in Proben mit
fortgeschrittener OA. Innerhalb eines Zeitraums von 60 Tagen nach spontaner
Heilung bzw. erfolgreicher Reparatur kinstlich erzeugter fokaler Knorpellasionen in
Ratten zeigt sich eine Angleichung der ursprunglich erhdhten T2-Zeit der betroffenen
Lokalisation an Werte der benachbarten Regionen sowie das Wiederauftreten einer

zonalen T2-Zeit-Verteilung Uber den Knorpelquerschnitt [Wat04].

3.5. Magic-Angle-Effekt

3.5.1. Theorie

Das in der MRT beobachtbare Phanomen des Magic-Angle-Effekts beruht auf der
Richtungsabhangigkeit der dipolaren Wechselwirkung. In Abbildung 3.5.1.1 ist ein
Molekdl mit zwei Spin-1/2-Kernen (hier mit X und Y bezeichnet) dargestellt, deren

Verbindungsvektor T mit dem stationéren Magnetfeld B, den Winkel $ einschlieRt.

Das magnetische Dipolmoment i des Kerns X erzeugt am Ort des Kerns Y ein

magnetisches Dipolfeld (41). Nach Einfihrung von Kugelkoordinaten (r, 9,¢) mit

X=r-sing-cose (47a)
y=r-sin3-sing (47b)
z=r-cos 9 (47c)
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kann das Dipolfeld umgeschrieben und in Komponenten zerlegt werden, die

senkrecht und parallel zum stationdren Magnetfeld B, verlaufen.

B(F) o ?"Pl;’%s‘g[(sin&cosw)-éx +(sin8~sin(p)-éy] + %(3.00528—1).(32 (48)

-

Abbildung 3.5.1.1. Ein Molekll mit zwei Spin-1/2-Kernen X und Y ist bezlglich des stationaren
Magnetfelds Bo unter dem Winkel 9. ausgerichtet. Das magnetische Moment 1 des Kerns X erzeugt

am Ort des Kerns Y ein richtungsabhangiges Dipolfeld und umgekehrt.
Fir die parallel verlaufende Komponente B, des Dipolfelds gilt demnach
Boaratel %(3 .cos? 9 — 1) (49)
Da diese Komponente mit (3 .cos’ 9 - 1) skaliert, verschwindet der Beitrag der
dipolaren Wechselwirkung zwischen den Kernen X und Y sobald der Winkel 39
zwischen dem Verbindungsvektor T und dem stationdren Magnetfeld B, den Wert
9y,s = @rccos \/g =54.74° (50)
annimmt. Dieser Winkel wird als 'magic angle’ bezeichnet. Aufgrund der Minimierung

der dipolaren Wechselwirkung unter dem Winkel 9,4, erreicht die transversale

Relaxationszeit hier ihr Maximum.
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Nachdem die T2-Zeit primar durch die dipolare Wechselwirkung der Spins mit ihrer
unmittelbaren Umgebung bestimmt ist, und die oben aufgefuhrten Gleichungen auch
fur Kerne gelten, die nicht ein und demselben Molekll angehoren, zeigt die
transversale Relaxationszeit von Geweben, deren Molekile eine bevorzugte
makroskopische Ausrichtung aufweisen, ebenfalls eine Richtungsabhangigkeit.
Dieses richtungsabhangige Verhalten der T2-Zeit wird in der MRT 'Magic-Angle-
Effekt’ genannt.

3.5.2. Magic-Angle-Effekt am hyalinen Gelenkknorpel

Ahnlich zu Sehnen, deren strukturelle Zusammensetzung auch durch eine stark
anisotrope Anordnung von Kollagenfasern charakterisiert ist, zeigt die T2-Zeit des
hyalinen Gelenkknorpels eine deutliche Abhangigkeit von der Ausrichtung der
Knorpelprobe relativ zum statischen Magnetfeld B, [Goo98, Goo00, Hay96, Miy00,
Mly04, Mos01, Xia96, Xia97, Xia98, Xia00, Xia01, Xia02]. Diese Gegebenheit gilt es
insbesondere zu bertcksichtigen, wenn gesundes und geschadigtes Gewebe
anhand der unterschiedlichen T2-Zeiten (3.4.4 und 3.4.5) voneinander unterschieden

werden soll.

Bei Positionierung der Knorpelprobe in Magic-Angle-Stellung (d.h. der Normalen-
vektor der Knorpeloberfliche schlieRt mit dem stationéren Magnetfeld B, den Winkel
9ya €in) zeigen ex-vivo Studien eine von der Knorpeltiefe abhangige relative
Zunahme der T2-Zeit um 30-80% im Vergleich zu MR-Messungen, bei denen die
Knorpelprobe (d.h. der Normalenvektor der Knorpeloberflache) senkrecht oder
parallel zum Magnetfeld Bo ausgerichtet ist [Goo98, Gru98, Xia98, Xia02]. In tiefen
Bereichen des Knorpels, die morphologisch etwa der Radialzone entsprechen, macht
sich der Magic-Angle-Effekt am deutlichsten bemerkbar, im Bereich der Transitional-
zone fallt der richtungsabhangige T2-Zeit-Zuwachs am geringsten aus. Eine in-vivo
Studie am stark gekrummten Knorpel der Femurkondylen beschreibt eine relative
Zunahme der T2-Zeit um 9-29% in Abhangigkeit von der Lokalisation und damit in

Abhangigkeit von der Lage der betrachteten Knorpelregion relativ zum stationaren
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Magnetfeld BO [Mos01]. In den oberflachlichen Knorpelanteilen manifestiert sich der
Magic-Angle-Effekt deutlicher als in den tiefer liegenden Bereichen. Diese
unterschiedlichen Beobachtungen zwischen einigen ex-vivo und in-vivo Studien sind
Anlass zur Diskussion [Goo02, Kne01, Mly02, Xia02]. Als mogliche Erklarung fur die
voneinander abweichenden Ergebnisse werden zum einen Partialvolumen-Effekte in
der klinischen Bildgebung, zum anderen eine nicht uniforme Morphologie der

Knorpelmatrix innerhalb einer Gelenkflache angefthrt [Cla71, Cla90, Put93].

Die Ahnlichkeit in Lokalisation und Ausmal zwischen Regionen mit bestimmten T2-
Zeiten sowie der Anderung der Werte in Abhangigkeit von der Ausrichtung relativ zu
B, und den morphologisch definieten Zonen mit ihrer charakteristischen
Verlaufsrichtung der Kollagenfasern unterstitzt die Meinung, dass die
Kollagenfasern die T2-Zeit im Knorpel entscheidend beeinflussen. Rubenstein et al.
fuhren die ersten MR-Experimente durch, in denen die Auswirkung einer
unterschiedlichen Ausrichtung der Kollagenfasern des Gelenkknorpels relativ zum
stationaren Magnetfeld BO am Rinderknorpel untersucht wird [Rub93]. Die Autoren
erklaren die Uber den Knorpelquerschnitt variierende, heterogene Signalintensitat in
T2 gewichteten Bildern durch die anisotrope Kollagenfaser-Struktur und stellen einen
direkten Zusammenhang mit dem Magic-Angle-Effekt fest: bei Lagerung der Probe
(d.h. des Normalenvektors der Knorpeloberflache) unter dem Winkel $,,, zeigt die
Signalintensitat eine homogene Verteilung Uber den gesamten Knorpelquerschnitt.
Auch Hayes et al. sehen die Kollagenfasern als Ursache flir das winkelabhangige
Verhalten der T2-Zeit im Gelenkknorpel [Hay96]. Der Interpretation ihrer Ergebnisse
zufolge erfahren die in den Zwischenrdumen der Knorpelmatrix befindlichen
Wassermolekule bedingt durch ihre schwache Bindung an die Kollagene eine
effiziente dipolare Wechselwirkung untereinander und daher eine transversale
Relaxation mit entsprechend kurzer T2-Zeit. Wie in Abbildung 3.5.2.1 dargestellt,
bewirkt die Ausrichtung der Wassermolekille entlang der Kollagenfasern eine
Zunahme der T2-Zeit sobald die Verlaufsrichtung der Kollagenfasern mit dem

stationdren Magnetfeld B, den Winkel 9,,, einschlieRt [Hay96].
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Abbildung 3.5.2.1. Einfluss der Kollagenfaserausrichtung auf die T2-Zeit. Bei paralleler Orientierung
der Kollagenfasern zum stationaren Magnetfeld Bo erfahren die daran gebundenen Protonen die
maximale dipolare Wechselwirkung; das System hat eine kurze T2-Zeit (links). Unter dem Winkel 9,,,

wird die dipolare Wechselwirkung minimal; die T2-Zeit wird maximal (rechts) [Hay96].

In einigen MR-Studien an tierischen und humanen Knorpelpraparaten wird der
scheinbare Zusammenhang zwischen der anisotropen Verteilung der transversalen
Relaxationszeit Uber den Knorpelquerschnitt und dem Magic-Angle-Effekt durch die
Kollagenfaser-Struktur erklart [Gri98, Hen94, Kim99, Mly96]. Untersuchungen der
T1-Zeit des Knorpels zeigen im Gegensatz zur heterogenen Verteilung der T2-Zeit
einen durchweg homogenen, winkelunabhangigen Verlauf Gber den Querschnitt des

hyalinen Gelenkknorpels [Fre97, Mly96, Xia94].

Studien, in denen Knorpelproben in unterschiedlichen Winkelstellungen relativ zu BO
untersucht und die Ergebnisse der MRT direkt mit der Knorpelmorphologie
(Rasterelektronenmiskroskopie, polarisierte Lichtmikroskopie) korreliert werden
(Abbildung 3.5.2.2), kénnen allerdings nicht belegen, dass die Ausrichtung der
Kollagenfasern allein das richtungsabhangige Verhalten der T2-Zeit im Knorpel
bestimmt [Goo98, Goo00, Xia98, Xia01]. Zwar ist nach Meinung von Xia et al. die
anisotrope Verteilung der T2-Zeit im Knorpel eine direkte Folge des Magic-Angle-
Effekts, jedoch ist nicht auszuschliefen, dass die Kollagenfaserarchitektur als

Struktur gebende Komponente den stark Wasser bindenden Proteoglykanen eine
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gewisse raumliche Orientierung aufpragt, und somit auch die Proteoglykane die
richtungsabhangige, dipolare Wechselwirkung zwischen den mit ihnen assoziierten

Wassermolekilen beeinflussen [Goo98, Goo00, Xia98].
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Abbildung 3.5.2.2. Vergleich der morphologisch definierten Knorpel-Zonen mit der Anisotropie der
T2-Zeit im Kaninchen-Knorpel. Der heterogene Verlauf der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt
(rechts) scheint in engem Zusammenhang mit der heterogenen Knorpelmorphologie (links) zu stehen.
Mit Anderung der Winkelstellung der Knorpelprobe relativ zum stationaren Magnetfeld variieren die

T2-Zeit-Profile abhangig von der jeweiligen Knorpeltiefe unterschiedlich stark [Xia00].

Obwohl Relaxationsprozesse im biologischen Gewebe &ullerst komplex und
bisher lediglich ansatzweise verstanden sind scheint der Magic-Angle-Effekt eine
entscheidende Rolle zu spielen, insbesondere wenn aus dem Verhalten der
Signalintensitat bzw. eines MR-Parameters wie der T2-Zeit Rickschlisse auf die
Morphologie oder potentiell pathologische Veranderungen des Gelenkknorpels
gezogen werden. Moglicherweise kann die Richtungsabhangigkeit der T2-Zeit einen

wertvollen Beitrag zur nicht-invasiven Analyse der Knorpelstruktur liefern.
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4. MATERIAL UND METHODEN

4.1. MR-System
Die Akquisition samtlicher MR-Bilddaten erfolgt an einem klinischen 1.5 T
Ganzkoérper-MR-Tomographen vom Typ ’Magnetom Sonata’ (Siemens Medical

Solutions, Erlangen, Deutschland) (Abbildung 4.1.1).

Abbildung 4.1.1. 1.5 T Ganzkorper-MR-System Magnetom Sonata (Siemens Medical Solutions,

Erlangen, Deutschland).

Der verwendete MR-Scanner ist mit 8 separaten Empfangskanalen fir die parallele
Bildgebung ausgestattet. Das Gradientensystem verflgt Gber eine maximale Gra-
dientenfeldstarke von 40 mT/m, die Gradientenanstiegszeit (von 0 auf 40 mT/m)
betragt 200 us. Fur die Validierung der implementierten Pulssequenz-Varianten am
MR-Phantom und die in-vivo Untersuchung des ’Magic-Angle-Effekts’ wird die
serienmallig verfugbare Extremitatenspule verwendet, die sowohl als Sendespule
fur die HF-Pulse als auch als Empfangsspule fir das MR-Signal arbeitet. Die
Validierungs-Messungen an den Patella-Praparaten und die Uberpriifung der
Einsatzmoglichkeit der parallelen Bildgebung zur T2-Zeit-Quantifizierung des

Gelenkknorpels werden mittels einer 4-Kanal-Ellbogenspule (Invivo Corporation,
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Orlando, FL, USA) durchgeflhrt.

Fir die MR-Messungen an den Patella-Praparaten wird im Rahmen der vorliegenden
Arbeit eine spezielle, an die 4-Kanal-Ellbogenspule angepasste Probenhalterung
entwickelt (Abbildung 4.1.2). Sinn dieses Aufbaus ist die Gewahrleistung einer
sicheren, exakten und reproduzierbaren Positionierung der Praparate im Isozentrum
des Spulenvolumens. Zur Vermeidung von Bildartefakten wird die Probenhalterung
ausschlieRlich aus Kunststoff und Plexiglas gefertigt. Die Plexiglas-Tragerplatten, auf
der die Patellae mit Histoacryl (Braun Surgical GmbH, Melsungen, Deutschland)

fixiert werden, sind mittels Plastikschrauben auf die Probenhalterung montierbar.

Praparat

4 Probenhalteruni

k Tragerplatte ‘h

Abbildung 4.1.2. Entwickelte Probenhalterung zur Positionierung der Patella-Praparate im lIso-

zentrum der 4-Kanal-Ellbogenspule.

4.2. Pulssequenz-Programmierung

Die Pulssequenz-Programmierung erfolgt auf Basis der von der Firma Siemens
Medical Solutions zur Verfigung gestellten Plattform IDEA (Integrated Development
Environment for Applications) in der Version VA23 unter Verwendung der

Entwicklungsumgebung SDE (Sequence Development Environment).

Ausgangspunkt fur die unterschiedlichen Pulssequenz-Varianten ist eine im

Rahmen der Diplomarbeit des Verfassers programmierte CPMG-Multiecho-Sequenz
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(im Folgenden bezeichnet mit ME1) (Abbildung 4.2.1). Da diese Pulssequenz
lediglich fur das Auslesen einer einzigen Schicht pro Messung konzipiert ist, wird sie
dahingehend modifiziert, dass innerhalb einer Repetitionszeit (TR, time of repetition)
mehrere Schichten (bei TR = 3 s maximal 23 Schichten) akquiriert werden kénnen.
Dadurch ist eine Abdeckung des gesamten Probenrdhrchens bzw. des kompletten
Patella-Praparats (mit einer Schichtdicke von 3 mm) gewahrleistet. Um eine gegen-
seitige Beeinflussung der Magnetisierung benachbarter MR-Schichten durch das
Einstrahlen der HF-Pulse zu minimieren (slice-to-slice crosstalk aufgrund der in 3.4.3
beschriebenen, unscharfen Begrenzung des Schichtprofils schichtselektiver HF-
Pulse), erfolgt die Anregung und das Auslesen der einzelnen Schichten nicht seriell
(0, 1, 2, ...) sondern interleaved, d.h. nach den geradzahligen Schichten (0, 2, 4, ...)
folgen die ungeradzahligen Schichten (1, 3, 5, ...) [Mai03]. Da die Bestimmung der
T2-Zeit auf Basis von Mehrschicht-Multiecho-Daten aufgrund des Auftretens
stimulierter Echos fehlerbehaftet ist (3.4.3), werden folgende Modifikationen an
ME1 durchgefiihrt. In der Pulssequenz-Variante ME2 wird die Gradientenfeldstarke
des Schichtselektionsgradienten wahrend der 180°-Refokussierpulse halbiert, um
eine effektiv homogenere Verteilung des Flipwinkels innerhalb der angeregten MR-
Schichten zu erzielen (3.4.3) (Abbildung 4.2.1). Vor dem Hintergrund diejenigen
Magnetisierungskomponenten zu dephasieren, die die Entstehung stimulierter Echos
bedingen, werden in Schichtselektionsrichtung der Pulssequenz-Variante MES3
symmetrische Spoil-Gradienten-Paare um die Refokussierpulse eingeflgt (3.4.3)
(Abbildung 4.2.1). Flr eine entsprechende Effizienz des Spoil-Gradienten-Schemas
sollte die kleinste Gradientenfeldstarke innerhalb dieser Gradientenfolge (also beim

letzten 180°-Puls des Echozugs) eine Dephasierung von

AQu =+2-7-m (51)
(mit m = 1, 2, 3, ...) der transversalen Magnetisierungskomponenten uber die
angeregte Schicht bewirken [Doe98]. Die erforderliche Dephasierung durch die

anderen Spoil-Gradienten-Paare ergibt sich aus folgender Regel [Po092] (Tabelle
4.2.1).
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Nummer des Refokussierpulses Dephasierung

1 + (N/2)@min

2 - (N/2) @min

3 +(N/2 - 1) omin

4 - (N/2 - 1) ®min
N-1 + Omin

N =~ Pmin

Tabelle 4.2.1. Spoil-Gradienten-Schema nach Poon et al. [Po092]. Erforderliche Dephasierung der
transversalen Magnetisierung in Abhangigkeit von der Position der Spoil-Gradienten innerhalb des

Echozugs.

Ein Gradient mit der Gradientenfeldstarke G erzeugt wahrend der Schaltzeit t

innerhalb einer Schicht mit der Schichtdicke Az eine Dephasierung

A(p=o)'t=y-(G'AZ)-t (52)

Unter Berlcksichtigung von Bedingung (51) (mit m = 1) berechnen sich die Spoil-

Gradientenfeldstarken G; zu

G,-—2 _, 8 (53a)
' vy Az -t y-Az -t
6-7
Gy, =+ 53b
YR (53b)
4.7
G;g == 53c
56 y-Az -t (53¢c)
G, —t_2T (53d)
’ vy Az -t

wobei der Index i flur die Position des jeweiligen Spoil-Gradienten-Paares innerhalb
des Echozugs steht. In der Pulssequenz-Variante ME4 werden die Modifikationen

aus ME2 und ME3 miteinander kombiniert (Abbildung 4.2.1).
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Abbildung 4.2.1. Sequenz-Schemata der Pulssequenz-Varianten ME1-ME4. Fir ME1 sind die HF-
Pulse und die Gradientenschaltungen entlang der drei Ortskodierungsachsen uber einen kompletten
Echozug (8 Echos) dargestellt, fir ME2-ME4 die entsprechenden Modifikationen (rot) in Schicht-
selektionsrichtung. ME1: konventionelle Mehrschicht-CPMG-Multiecho-Sequenz. ME2: Halbierung der
Gradientenfeldstarke des Schichtselektionsgradienten wahrend der Refokussierpulse. ME3: Einsatz
von Spoil-Gradienten-Paaren um die Refokussierpulse. ME4: Kombination der Modifikationen aus

ME2 und MES.
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Bei der Programmierung der Pulssequenz-Varianten steht das Sequenztiming im
Vordergrund. Erst durch Nutzung der maximal verfugbaren Gradientenfeldstarke und
Gradientenanstiegszeit wird eine kirzest mogliche, minimale Echozeit (TEmin)
erreicht, die erforderlich ist, um auch die kurzen T2-Zeiten im Bereich der Radialzone
des Gelenkknorpels mit ausreichend hoher Genauigkeit erfassen zu konnen. Vor
dem Hintergrund der Benutzerfreundlichkeit werden die einzelnen Sequenz-
Varianten ME1-ME4 vor der Implementierung am MR-Tomographen (aus
programmiertechnischer Sicht) zu einer einzigen Pulssequenz zusammengefasst.
Die Auswahl der gewunschten Pulssequenz-Variante fur die jeweilige Messung
erfolgt Uber eine eigens eingerichtete Parameterkarte im Benutzerinterface an der

Bedienkonsole des MR-Scanners.

Um die Quantifizierung der T2-Zeit des Gelenkknorpels zu beschleunigen und das
Verfahren damit auch fir das Untersuchungsprotokoll der klinischen Routine
verfugbar zu machen, wird nach erfolgter Validierung der Pulssequenz-Varianten die
Option der parallelen Bildgebung in die Multiecho-Sequenz eingebunden. Dazu sind
grundlegende Modifikationen des Quellcodes erforderlich, was primar dadurch
bedingt ist, dass die Struktur der selbst programmierten Multiecho-Sequenz nicht
derjenigen der aktuellen Produktsequenzen der Firma Siemens entspricht; in
letzteren ist die PAT-Option automatisch verfugbar. Nachdem die Angleichung des
eigenen Sequenzaufbaus an die Produktsequenzen jedoch zu komplex und mit
hohem Zeitaufwand verbunden ware, werden die notwendigen Modifikationen in
der eigenen Sequenz manuell vorgenommen. In erster Linie muss das
Phasenkodierschema an die gemaly der parallelen Bildgebungstechnik reduzierte
Anzahl von Phasenkodierschritten angepasst werden. Dabei ist zu berucksichtigen,
dass entsprechend dem vom Anwender gewahlten Beschleunigungsfaktor R und
der Anzahl gewahlter Referenzlinien zur Bestimmung der Spulensensitivitaten die
tatsachlich akquirierten k-Raum-Zeilen mit korrekter Indizierung (handelt es sich um
eine konventionelle k-Raum-Zeile oder um eine k-Raumzeile zur Ermittlung des
Sensitivitatsprofils) an den Rekonstruktionsalgorithmus (ibergeben werden. Uber

eine spezielle Parameterkarte im Benutzerinterface kann entweder ein GRAPPA-
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oder SENSE-basierter Rekonstruktionsalgorithmus mit einem Beschleunigungsfaktor
R zwischen 2 und 4 gewahlt werden. Neben weiteren kleinen Abanderungen bzw.
Erganzungen des Quellcodes muss bei Verwendung der parallelen Bildgebungs-
technik auch eine Uberpriifung der angeschlossenen Empfangsspule auf PAT-

Tauglichkeit (Anzahl der Empfangskanale) in die Pulssequenz implementiert werden.

4.3. Auswerteroutine

Die akquirierten MR-Bilddaten (DICOM-Format) werden Uber das Netzwerk der
Radiologie vom MR-Tomographen auf einen Linux-PC Ubertragen, auf dem sich die
im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelte Auswerteroutine fur die T2-Zeit-
Quantifizierung befindet. Um diese benutzerfreundlich gestalten zu kénnen, dient die
Datennachverarbeitungs- und Visualisierungssoftware AVS (Advanced Visual
Systems, Inc., Waltham, MA, USA) als zentrale Basis; eine Software in der sich
einzeln programmierte Algorithmen in Form von Modulen aneinander figen lassen.
Auf diese Weise konnen flir die Phantom- und Praparatmessungen die Module flr
das Einlesen der Bilddaten, die pixelbasierte Berechnung der T2-Zeit und das

Abspeichern der generierten T2-Maps gemeinsam verwendet werden.

¢ MR-Messungen am Phantom
Durch Einzeichnen einer in Form und GroéRRe beliebigen region of interest
(ROI) in einer MR-Schicht kann der Benutzer nach Einlesen der Bilddaten
denjenigen Bildbereich auswahlen, in dem im Anschluss die T2-Zeit ermittelt
werden soll. Da sich die Darstellung und die Bildposition des Phantoms Uber
die Gesamtzahl akquirierter Schichten nicht andert, besteht die Mdglichkeit,
die einmal gewahlte ROI fur die restlichen Schichten zu Ubernehmen. Die
Berechnung der T2-Zeit erfolgt gemaly (45) fir jedes einzelne in der ROI
liegende Pixel mittels einem Zwei-Parameter-Fit nach dem so genannten
Marquardt-Levenberg-Algorithmus [Mar63]. Das Ergebnis wird in Form einer
farbkodierten T2-Map dargestellt; der Farbverlauf Iasst sich entsprechend dem

Wertebereich frei vom Benutzer definieren. Durch Anklicken der farbkodierten
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Pixel kénnen die jeweiligen T2-Zeiten direkt abgerufen werden. Es besteht
jedoch auch die Option, die T2-Zeit gemittelt Uber die ROl auszugeben. Die
berechnete T2-Map kann am Ende als Datei (img-Format) abgespeichert

werden.

¢ MR-Messungen am Praparat
Fur die Evaluation der T2-Zeit am Praparat wird die Auswerteroutine wie folgt
abgeandert bzw. erweitert. Da sich die Segmentation des Gelenkknorpels
durch manuelles Einzeichnen einer ROI in die Multiecho-Daten als auferst
ungenau und zeitaufwandig gestaltet (in T2-gewichteten MR-Bildern ist der
Kontrast zwischen Knorpel und benachbartem Gewebe gering), wird auf die
Auswahl des interessierenden Bildbereichs innerhalb von AVS verzichtet.
Stattdessen erfolgt die Segmentation des Gelenkknorpels mittels einer in
Kooperation mit der Anatomischen Anstalt der LMU Minchen entwickelten
und validierten Segmentationsroutine (4.5). Zusatzlich zum Einlesemodul fur
die Multiecho-Daten wird eine Schnittstelle fur die externen Segmentations-
Daten (img-Format) geschaffen. Die segmentierten Knorpelregionen werden
automatisch den korrespondierenden Schichten des Multiecho-Datensatzes
Uberlagert und definieren so die ROls fir die T2-Zeit-Quantifizierung. Die
Berechnung der T2-Zeiten wird automatisch Schicht fur Schicht durchgefuhrt
und das jeweilige Ergebnis wie bei den Phantommessungen auch in Form
einer farbkodierten T2-Map ausgegeben, die den Nativ-Bildern Uberlagert ist;
dies unterstutzt die anatomische Orientierung. Die berechneten T2-Maps des
gesamten Schichtstapels kénnen am Ende in einer einzigen Datei (img-

Format) gespeichert werden.

4.4. Sequenzvalidierung am Phantom
Die Validierung der Pulssequenz-Varianten ME1-ME4 erfolgt zunachst an einem
selbst entwickelten MR-Phantom, das aus 6 luftdicht verschlieBbaren 50 ml-

Plastikrohrchen zusammengesetzt ist. Zur Simulation der knorpelspezifischen T1-
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und T2-Zeiten werden die einzelnen Probenrohrchen mit unterschiedlichen Agarose-
Gel-Konzentrationen (Agarose Typ |, Produkt-Nummer A 6013, Sigma-Aldrich,
Minchen, Deutschland) befillt und mit CuSO4 (Produkt-Nummer C 7631, Sigma-
Aldrich, Minchen, Deutschland) angereichert. Da die T1-Zeit nahezu homogen uUber
den Knorpelquerschnitt verteilt ist (T1-Zeitknorpel (1.5 ) = 600 ms) [Cha94, Hen94],
wird die CuSO4-Konzentration, die in erster Linie die longitudinale Relaxationsrate
beeinflusst, in allen Probenréhrchen bei konstant 1 mM gehalten [McVeigh ER.
Personliche Kommunikation]. Um die inhomogene T2-Zeit-Verteilung uber den
Knorpelquerschnitt (T2-Zeitknorpel (1.5 T) = 20-60 ms) zu simulieren [Cha94, Dar97,
Dar02, Lius00, Mly99, Mos00, Smi01], liegen die Konzentrationen des Agarose-Gels
in den einzelnen Probenrdhrchen bei 1.75, 2.1, 2.55, 3.05, 4.0 und 5.0 Vol% (je
héher die Agarose-Konzentration desto kirzer die T2-Zeit) [McVeigh ER. Personliche
Kommunikation]. Fur eine stabile Lagerung des MR-Phantoms wahrend der MR-
Messungen werden die einzelnen Probenrbhrchen in einem passenden
Styroporbehéltnis platziert, das mittels Schaumstoffkeilen in der Extremitatenspule

fixierbar ist.

Fir die Validierung werden folgende Sequenz-Parameter verwendet: TR = 3 s,
TEmin = 13.2 ms, Echozuglinge = 8, Ortsaufldsung = 0.94 x 0.94 x 3.0 mm? (FOV =
120 mm, Matrix = 128 x 128), Bandbreite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 20
(transversal). Die Bestimmung von Referenzwerten fir die phantomspezifischen T2-
Zeiten erfolgt mittels einer Spinecho-Sequenz (SE), die entsprechend der
Echozuglange von ME1-ME4 achtmal mit jeweils unterschiedlicher Echozeit
TE, =n-TE., (
die Schichtpositionierung sind identisch zu ME1-ME4. Zur Ermittlung des ADC

n =1, ..., 8) wiederholt wird. Die Ubrigen Sequenz-Parameter sowie

wird zusatzlich eine diffusionsgewichtete SE Sequenz (TR = 1.3 s, TE = 58.8 ms,
Ortsauflésung = 1.25 x 1.25 x 5.0 mm® (FOV = 160 mm, Matrix = 128 x 128),
Bandbreite = 130 Hz/Pixel, b-Werte = 0, 300, 600, 900 s/mmz) an einer zentralen
transversalen Schicht des MR-Phantoms angewendet. Die Bestimmung des
apparenten Diffusionskoeffizienten soll eine Abschatzung ermdglichen, inwieweit die

Grolke der objektspezifischen Diffusion eine Auswirkung auf die Bestimmung der T2-
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Zeit mittels der unterschiedlichen Pulssequenz-Varianten hat.

Die Quantifizierung der T2-Zeiten im MR-Phantom erfolgt mit Hilfe des in 4.3
beschriebenen Auswertealgorithmus. Dazu wird in jeder der insgesamt 20
transversalen Schichten eine kreisformige ROI (ca. 50 Pixel pro ROI) in das Zentrum
jedes Probenrdhrchens gelegt. Nach Berechnung der mittleren T2-Zeiten innerhalb
dieser ROIs werden die Werte flr jedes Probenréhrchen Uber die Zahl akquirierter

MR-Schichten gemittelt.

Die in der diffusionsgewichteten SE Sequenz geschalteten bipolaren Diffusions-

gradienten bedingen eine zusatzliche Schwachung des MR-Signals
S=S, e DA (54)

(mit der Diffusionswichtung b). Akquiriert man mehrere (mindestens zwei) MR-
Bilddatensatze bei identischer  Schichtpositionierung mit  verschiedenen
Diffusionswichtungen, folgt

In (%] = (by—bp)- ADC (55)

woraus sich der ADC-Wert durch lineare Regression berechnen lasst. Die
entsprechenden Signalintensitaten stammen aus denselben ROls, die zur

Quantifizierung der T2-Zeit verwendet werden.

4.5. Sequenzvalidierung am Praparat

Fiar die Validierung der Pulssequenz-Varianten ME1-ME4 am humanen Gelenk-
knorpel werden insgesamt 10 Patellae von Leichen (Geschlecht: mannlich, Alter: 18-
49 Jahre, mittleres Alter: 34.6 £ 13.3 Jahre) aus dem Institut fir Rechtsmedizin der
LMU Mianchen entnommen. Bei der Auswahl der Individuen wird darauf geachtet,

dass der vermutete Todeszeitpunkt hdchstens 48 Stunden zurickliegt und die
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Verstorbenen das Lebensalter von 50 Jahren nicht Uberschritten haben. Zum
Ausschluss offensichtlicher Verletzungen, die das Gelenk oder den hyalinen Knorpel
beschadigt haben kdénnten, erfolgt vor der Entnahme eine Untersuchung des
Kniegelenks auf sichtbare Traumata oder Narben. Nach Entnahme werden Sehnen
und Bindegewebe sorgfaltig von den Patellae abprapariert und es wird Uberpruft ob
der Patellarknorpel frei von sichtbaren, makroskopischen Lasionen ist. Um das
Knorpelgewebe vor Austrocknung zu bewahren, werden die Patella-Praparate
jeweils in luftdicht verschlieBbaren Plastikbeuteln in das Institut fur Klinische
Radiologie transportiert. 5 Praparate werden am Tag ihrer Entnahme mit der MRT
untersucht und bis dahin bei etwa +8°C gekulhlt gelagert. 1 Stunde vor Beginn der
MR-Messungen erfolgt eine Angleichung an die Raumtemperatur. Die weiteren 5
Praparate werden zur spateren Verwendung bei etwa -20°C tiefgekuhlt gelagert und
am Tag der MR-Messung jeweils 8 Stunden vor Untersuchungsbeginn langsam bei
+8°C aufgetaut und anschliefend fur 1 Stunde der Raumtemperatur angeglichen.
Wahrend der MR-Messungen werden die Patella-Praparate mit Parafilm (American
National Can, Chicago, IL, USA) Uberzogen, um ein Austrocknen des Knorpel-

gewebes zu verhindern.

Fir die Validierung werden folgende Sequenz-Parameter verwendet: TR = 3 s,
TEmin = 13.2 ms, Echozuglange = 8, Ortsaufléosung = 0.47 x 0.47 x 3.0 mm? (FOV =
120 mm, Matrix = 256 x 256), Bandbreite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 20
(transversal). Die Bestimmung von Referenz-Werten flr die knorpelspezifische T2-
Zeit erfolgt mittels einer SE Sequenz, die entsprechend der Echozuglange von ME1-
ME4 achtmal mit jeweils unterschiedlicher Echozeit TE, = n'TEmin (n = 1, ..., 8)
wiederholt wird. Die Ubrigen Sequenz-Parameter sowie die Schichtpositionierung
sind identisch zu ME1-ME4. Um die Segmentation des Gelenkknorpels fur die
Auswertung der Bilddaten zu erleichtern, wird bei allen MR-Messungen am Praparat
eine 3D-FLASH-Sequenz (TR = 17.6 ms, TE = 8.82 ms, Flipwinkel = 15°
Ortsaufldsung = 0.47 x 0.47 x 3.0 mm® (FOV = 120 mm, Matrix = 256 x 256),
Bandweite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 20 (transversal), Fettsattigung mittels

selektiver Wasseranregung) mit identischer Schichtpositionierung wie bei SE und
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ME1-ME4 akquiriert [Gla01]. Um die Reproduzierbarkeit des Verfahrens zur
knorpelspezifischen T2-Zeit-Quantifizierung bestimmen zu koénnen, wird die
Pulssequenz-Variante ME4 an allen gekuhlt gelagerten Patella-Praparaten
insgesamt dreimal mit identischer Schichtpositionierung wiederholt. Zusatzlich wird
zur Ermittlung des ADC wieder eine diffusionsgewichtete SE Sequenz (TR = 1.3 s,
TE = 58.8 ms, Ortsaufldsung = 0.63 x 0.63 x 5.0 mm?® (FOV = 160 mm, Matrix = 256
x 256), Bandbreite = 130 Hz/Pixel, b-Werte = 0, 300, 600, 900 s/mm?, 4

Mittelungen) an einer reprasentativen transversalen MR-Schicht angewendet.

Die T2-Zeiten des hyalinen Gelenkknorpels werden mit Hilfe des in 4.3
beschriebenen Auswertealgorithmus berechnet. Aufgrund des geringen Kontrasts
zwischen Knorpel und den angrenzenden Geweben (Synovialflissigkeit und
subchondraler Knochen) in den SE- bzw. ME-Daten wird der Patellarknorpel
zunachst in den 3D-FLASH-Datensatzen segmentiert. Die Segmentation erfolgt in
jeweils 5 zentralen MR-Schichten mittels einer semi-automatischen Segmentations-
routine [Sta99] (Abbildung 4.5.1).

Abbildung 4.5.1. Segmentation des Patellarknorpels. In finf zentralen Schichten des 3D-FLASH-
Datensatzes (links) wird der Patellarknorpel semi-automatisch segmentiert (mitte) und in drei
horizontal verlaufende ROls (genannt Layer) unterteili, die den gesamten Knorpelquerschnitt

abdecken (rechts).

Da in der Literatur eine inhomogene Verteilung der T2-Zeit Uber den
Knorpelquerschnitt beschrieben ist [Cha94, Dar97, Dar02, Lus00, Mly99, Mos00,
Smi01], wird der Knorpel in jeder segmentierten Schicht automatisch in 3 horizontal

verlaufende ROls (ca. 200 Pixel pro ROI, im Folgenden als Layer bezeichnet)
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unterteilt [Hoh02]. Die dabei entstehenden Layer decken den tief liegenden
Knorpelanteil nahe der Knorpel-Knochen-Grenze (Layer 1), den mittleren Bereich
(Layer 2) und die Region nahe der Gelenkoberflache (Layer 3) ab (Abbildung 4.5.1).

Nach Uberlagerung der Layer auf die korrespondierenden MR-Schichten in den SE-
und ME-Daten werden die T2-Zeiten innerhalb dieser ROIls berechnet und im
Anschluss separat Uber die funf ausgewahlten MR-Schichten gemittelt. Die
Reproduzierbarkeit der T2-Zeit-Messung wird in Form des Variationskoeffizienten
(CV, in %) ermittelt, der sich aus den T2-Werten der drei Wiederholungs-Messungen
ergibt. Die mittlere Reproduzierbarkeit geht aus dem quadratischen Mittel (RMSA, in

%) der interindividuellen Variationskoeffizienten hervor.

Die ADC-Werte des Gelenkknorpels werden aus den unterschiedlich stark
diffusionsgewichteten Bilddaten der diffusionssensitiven SE Sequenz (analog zu den
Phantommessungen) nach (55) berechnet. Die daflr erforderlichen Signal-
intensitaten stammen wie bei der Bestimmung der T2-Zeit aus 3 horizontal Uber den

Knorpelquerschnitt verlaufenden Layern.

4.6. Einsatz der parallelen Bildgebung

Die Erprobung der PAT-unterstitzten Quantifizierung der T2-Zeit des hyalinen
Gelenkknorpels erfolgt reprasentativ an einem der gekuhlt gelagerten Patella-
Praparate. Um neben der T2-Zeit auch die SNR-Werte zwischen konventioneller und
mittels paralleler Bildgebung beschleunigter Bildakquisition vergleichen zu konnen,
wird die konventionelle Pulssequenz-Variante ME4 (TR = 3 s, TEqnn = 13.2 ms,
Echozuglinge = 8, Ortsaufldsung = 0.47 x 0.47 x 3.0 mm® (FOV = 120 mm, Matrix =
256 x 256), Bandbreite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 20 (transversal)) und die
entsprechende PAT-Version mit den Beschleunigungsfaktoren R = 2 und 3 sowie
beiden Rekonstruktionsalgorithmen (GRAPPA und SENSE) mit identischer Schicht-
positionierung jeweils einmal wiederholt. FUr die Segmentation des Gelenkknorpels
wird zusatzlich eine 3D-FLASH-Sequenz (TR = 17.6 ms, TE = 8.82 ms, Flipwinkel =
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15°, Ortsauflésung = 0.47 x 0.47 x 3.0 mm® (FOV = 120 mm, Matrix = 256 x 256),
Bandweite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 20 (transversal), Fettsattigung mittels

selektiver Wasseranregung) mit identischer Schichtpositionierung akquiriert [Gla01].

Nach Segmentation des Gelenkknorpels in den MR-Bildern der 3D-FLASH-Sequenz
erfolgt die Berechnung der T2-Zeit analog zu 4.5, also layerweise Uber 5 zentrale
Schichten.

Ist das Hintergrundrauschen homogen tber das gesamte Bild verteilt, kann das SNR

gemalf

SNRzﬁ (56)
(mit dem Signal S in der betrachteten Region und der Standardabweichung s, des
Hintergrundrauschens) ermittelt werden. Bei Verwendung von Mehrkanalspulen (wie
im Falle der parallelen Bildgebung) ist das Rauschen jedoch inhomogen Uber das
Bild verteilt. In diesem Fall ist es nicht sinnvoll, die Standardabweichung des
Rauschens aus einer Hintergrundregion zu bestimmen, da sich der wahre Wert im
interessierenden Objekt von dem im Hintergrund unterscheidet. Stattdessen ist das
Rauschen direkt dort zu messen, wo auch das Signal bestimmt wird. Eine Methode
hierfur ist die Akquisition zweier identischer Bilder (im Fall der vorliegenden Arbeit
sind dies zwei MR-Bilddatensatze, die im Rahmen der beschriebenen Wieder-
holungsmessung unmittelbar hintereinander aufgenommen werden) und die Nutzung
von deren Differenzbild. Im Idealfall (keine Bewegung des Objekts zwischen den
Wiederholungsmessungen) sollte im Differenzbild nur das inhomogen verteilte
Rauschen verbleiben und sich als Standardabweichung an der Stelle messen lassen,

an der auch das Signal bestimmt wird. Fur das SNR gilt dann

SNR=+2. (57)

Si2

(mit dem Signalmittelwert m (aus den Wiederholungsmessungen) in der betrachteten
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Region und der Standardabweichung des Rauschens s, , an derselben Stelle im
Differenzbild) [Con97]. Die Berechnung des SNR nach (57) erfolgt Uber 5 zentrale
Schichten innerhalb des gesamten Knorpelquerschnitts (entspricht derjenigen ROI,

die direkt aus der Segmentation hervorgeht; Abbildung 4.5.1 mitte).

4.7. Magic-Angle-Effekt in-vivo

Der Magic-Angle-Effekt wird am hyalinen Gelenkknorpel der Femurkondylen des
rechten Kniegelenks von insgesamt 20 gesunden, symptomlosen Probanden (10
weibliche Probanden, Alter: 23-30 Jahre, mittleres Alter: 25.9 + 2.0 Jahre; 10
mannliche Probanden, Alter: 25-35 Jahre, mittleres Alter: 27.5 + 3.0 Jahre) ohne
bekannte Klinik untersucht. Um eine durch Belastung des Gelenks verursachte
Kompression und damit potentiell verbundene Auswirkungen auf die T2-Zeit des
Knorpels zu vermeiden, werden die Probanden vor der MR-Messung fur etwa 1

Stunde ruhig gelagert.

Die MR-Bilder werden mit der Pulssequenz-Variante ME4 (TR = 3 s, TEqin = 13.2
ms, Echozuglange = 8, Ortsaufldsung = 0.31 x 0.31 x 3.0 mm® (FOV = 160 mm,
Matrix = 512interpoliert X 512interpotiert), Bandbreite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl = 22
(sagittal), Fettsattigung) akquiriert. Die Aufnahme eines 3D-FLASH-Datensatzes
(TR =17.6 ms, TE = 8.82 ms, Flipwinkel = 15°, Ortsauflésung = 0.31 x 0.31 x 3.0
mm? (FOV = 160 mm, Matrix = 512x512), Bandweite = 130 Hz/Pixel, Schichtanzahl =
22 (sagittal), Fettsattigung mittels selektiver Wasseranregung) mit identischer

Schichtpositionierung dient zur Segmentation des Knorpels.

Nach Akquisition der MR-Bilddaten werden in den 3D-FLASH-Datensatzen jeweils 2
benachbarte, reprasentative Schichten des medialen und lateralen Femurkondylus
(Abbildung 4.7.1) ausgewahlt. In den beiden medialen Schichten wird der dorsale
Anteil des femoralen Gelenkknorpels, in den beiden lateralen Schichten der dorsale
und ventrale Anteil des femoralen Gelenkknorpels separat segmentiert [Sta99] und

automatisch in je 3 horizontal (im Folgenden als Layer bezeichnet) und 20 vertikal
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femur

lig. collaterale

lig. cruclatum

lateral medial

Abbildung 4.7.1. Auswertung des Magic-Angle-Effekts in-vivo - Schichtselektion. Die roten Mar-

kierungen skizzieren die Position der insgesamt 4 evaluierten sagittalen MR-Schichten.
(im Folgenden als Section bezeichnet) Uber den Knorpelquerschnitt verlaufende

ROls unterteilt, so dass pro Schicht und Segmentation insgesamt 60 ROls entstehen
[Hoh02] (Abbildung 4.7.2).

Section 0

i,
Section 19

Abbildung 4.7.2. Auswertung des Magic-Angle-Effekts in vivo - Selektion der ROls. Die seg-
mentierten Knorpelanteile werden in insgesamt 60 ROIs (3 horizontal verlaufende Layer und 20
vertikal verlaufende Sections) unterteilt; hier am Beispiel des ventralen Knorpelanteils des lateralen

Femurkondylus.

Durch die Wahl mehrerer kleiner ROls wird der Winkelbereich um 8, optimal durch
kleine Winkelintervalle abgedeckt, anhand derer das richtungsabhangige Verhalten
der T2-Zeit in Bezug auf die Achse des stationaren Magnetfelds BO layerweise
untersucht werden kann. Da die 3 jeweils an den Randbereichen liegenden ROls

(Section 0-2 und Section 17-19) deutlich weniger Pixel enthalten als die Ubrigen
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ROIls, bleiben diese bei der T2-Zeit-Quantifizierung unbericksichtigt.

Die Berechnung der transversalen Relaxationszeit erfolgt mit Hilfe des in 4.3
beschriebenen Auswertealgorithmus fir jede einzelne ROI. Im Anschluss werden die
T2-Zeiten der beiden benachbarten Schichten Uber die jeweils korrespondierenden
ROls gemittelt (d.h. Layer 1 / Section 3 der ersten Schicht mit Layer 1 / Section 3 der

zweiten Schicht, usw.).
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5. ERGEBNISSE

5.1. Sequenzvalidierung am Phantom

Die aus den SE-Daten stammenden Referenzwerte fur die T2-Zeiten des MR-
Phantoms liegen abhangig von der Agarose-Konzentration zwischen 25.3 + 0.1 ms
und 61.7 £ 0.1 ms (Tabelle 5.1a). Die angegebene Standardabweichung bezieht sich
auf die Abweichung der T2-Zeit Gber die insgesamt 20 akquirierten MR-Schichten.

PHANTOM SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 253(0.1)ms 326(02)ms 264(0.1)ms 206(0.1)ms 24.0(0.2)ms
2 300(0.1)ms 384(0.2)ms 314(01)ms 239(0.2)ms 27.8(0.2) ms
3 377(01)ms 475(02)ms 396(0.2)ms 294(0.1)ms 33.8(0.3)ms
4 435(01)ms 543(04)ms 456(02)ms 33.2(0.2)ms 38.5(0.3)ms
5 535(0.1)ms 663(04)ms 56.6(04)ms 394(02)ms 44.4(0.8) ms
6 61.7(01)ms 75705 ms 650(04)ms 44.8(0.3)ms 524 (0.7) ms

Tabelle 5.1a. Vergleich der absoluten im MR-Phantom ermittelten T2-Zeiten in Abhangigkeit von der
Sequenztechnik (SE = Referenz). Die in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die

Abweichung der T2-Zeit Uber die Gesamtzahl akquirierter MR-Schichten an.

Aus ME1 bzw. ME2 ergeben sich abhangig von der Agarose-Konzentration T2-
Zeiten, die zwischen 32.6 + 0.2 ms und 75.7 £ 0.5 ms bzw. zwischen 26.4 + 0.1 ms
und 65.0 + 0.4 ms liegen (Tabelle 5.1a). Dies entspricht einer mittleren
Uberschatzung der Referenzwerte um +26% bzw. +5% (Tabelle 5.1b). Aus ME3
bzw. ME4 ergeben sich abhangig von der Agarose-Konzentration T2-Zeiten, die
zwischen 20.6 £ 0.1 ms und 44.8 £ 0.3 ms bzw. zwischen 24.0 + 0.2 ms und 52.4 +
0.7 ms liegen (Tabelle 5.1a). Dies entspricht einer mittleren Unterschatzung der
Referenzwerte um -23% bzw. -11% (Tabelle 5.1b).

Die im MR-Phantom ermittelten ADC-Werte sind trotz unterschiedlicher Agarose-

Konzentration in den einzelnen Probenrohrchen vergleichbar und betragen im Mittel
2.1-10° mm?/s (Tabelle 5.2).
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PHANTOM SE ME1 ME2 ME3 ME4

1 25.3 ms +7.3ms +1.1ms -4.7 ms -1.3ms
2 30.0 ms + 8.4 ms + 1.4 ms -6.1 ms -2.2ms
3 37.7 ms +9.8ms +1.9ms -8.3ms -3.9ms
4 43.5ms +10.8ms +21ms -10.3ms -5.0ms
5 53.5ms +128ms +3.1ms -14.1ms -9.1ms
6 61.7ms +14.0ms +33ms -16.9ms -9.3ms
ME1 ME2 ME3 ME4

+29% +4% -19% -5%

+ 28% +5% -20% -7%

+ 26% +5% -22% -10%

+25% +5% -24% -11%

+24% + 6% -26% -17%

+ 23% + 5% -27% -15%

Mittelwert + 26% + 5% -23% -11%

Tabelle 5.1b. Absolute (oben) und relative (unten) Abweichungen sowie gemittelte relative

Gesamtabweichung der aus ME1-ME4 ermittelten T2-Zeiten von den Referenzwerten (SE).

PHANTOM ADC
2-10° mm?s
2-10° mm?/s
1 -10° mm?/s
1
1
1
1

-10° mm?%/s
-10° mm?%/s
-10° mm?%/s
-10° mm?/s

1
2
3
4
5
6
rt

Mittelwe

Tabelle 5.2. ADC-Werte des MR-Phantoms in Abhangigkeit von der Agarose-Konzentration.

5.2. Sequenzvalidierung am Praparat

5.2.1. Gekiihlt gelagerte Patellae

Gemittelt Gber die 5 untersuchten Patellae liegen die aus den SE-Daten stammenden
Referenzwerte fur die T2-Zeiten von Layer 1, Layer 2 und Layer 3 bei 28.4 + 2.0 ms,
34.0 £ 3.3 ms und 49.2 + 4.1 ms (Tabelle 5.2.1.1a). Die angegebene Standard-

abweichung bezieht sich auf die Abweichung der T2-Zeit Gber die Praparate.
Aus ME1 bzw. ME2 ergeben sich T2-Zeiten, die bei 41.0 £ 3.9 ms, 47.8 £ 4.7 ms

und 64.6 £ 6.0 ms bzw. bei 34.5 + 3.2 ms, 40.3 + 4.1 ms und 54.7 + 4.5 ms liegen

(Tabelle 5.2.1.1a). Dies entspricht einer Uberschatzung der Referenzwerte um
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+44%, +41% und +31% (mittlere Uberschatzung +37%) bzw. um +21%, +19% und

+11% (mittlere Uberschatzung +16%) in den entsprechenden Layern (Tabelle

5.2.1.1b).
PATELLA
(Layer 1) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 29.0 (3.4) ms 42.4 (4.4) ms 35.2(41)ms 26.2 (2.2) ms 28.1 (3.1) ms
2 27.5(5.3)ms 389(7.1)ms 32.9 (6.8) ms 22.6 (3.1) ms 26.3 (4.1) ms
3 255(2.3)ms 353(3.3)ms 30.0 (2.1) ms 22.2 (1.5) ms 26.6 (1.8) ms
4 29.3(3.5\ms 43.2(54)ms 36.4 (5.1) ms 24.2 (2.5) ms 26.4 (3.2) ms
5 308(4.1)ms 451 (44)ms 38.2 (4.4) ms 26.5 (3.0) ms 29.2 (3.4) ms
Mittelwert 28.4(2.00 ms  41.0(3.9) ms 34.5(3.2) ms 24.3 (2.0) ms 27.3 (1.3) ms
PATELLA
(Layer 2) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 38.0(4.00ms 532(39)ms  44.4(3.5)ms 32.2(2.4) ms 33.8(3.4) ms
2 31.6(8.00ms 44.2(10.0) ms 37.7 (8.8) ms 24.5(4.1) ms 29.0 (5.9) ms
3 29.7(3.5\ms 416 (4.7)ms 34.4 (3.7) ms 25.2 (2.4) ms 29.5(3.1) ms
4 348(4.7)7ms  49.7 (5.1) ms 41.7 (5.1) ms 27.1(2.7) ms 29.5(3.1) ms
5 357(48ms 502(46)ms 43.2(3.7)ms 29.4 (2.9) ms 32.9(3.4) ms
Mittelwert 34.0(3.3)ms 47.8(4.7)ms 40.3(41)ms 27.7(3.2) ms _ 30.9 (2.2) ms
PATELLA
(Layer 3) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 51.2(2.6) ms 659 (3.5) ms 57.0(29)ms 427 (1.6)ms  44.3(2.5)ms
2 525(3.1)ms 684 (4.5 ms 57.5(4.3) ms 32.8(14)ms  43.0(2.0) ms
3 528(5.5ms 71.7(7.7)ms 59.1 (4.7) ms 39.4(25)ms  46.7 (3.5) ms
4 454(4.00ms 59.8(3.4)ms 504 (2.8) ms  31.8(2.2) ms 354 (1.7) ms
5 441(31)ms 573@B.7)ms 49.3(3.0)ms 32.8 (2.5) ms 38.4 (2.7) ms
Mittelwert 49.2(4.1)ms 64.6 (6.0)ms 54.7(4.5)\ms 359(49)ms 41.6 (4.6) ms

Tabelle 5.2.1.1a. Vergleich der absoluten T2-Zeiten der nach Entnahme gekihlt gelagerten Patella-
Praparate in Abhangigkeit von der Sequenztechnik (SE = Referenz). Die fir die einzelnen Praparate
in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit tber die Gesamtzahl
evaluierter MR-Schichten an. Die fur die Mittelwerte in Klammern angegebene Standardabweichung

gibt die Abweichung der T2-Zeit Uiber die Praparate an.

Aus ME3 bzw. ME4 ergeben sich T2-Zeiten, die bei 24.3 £ 2.0 ms, 27.7 + 3.2 ms und
359 + 49 ms bzw. bei 27.3 £ 1.3 ms, 30.9 £ 2.2 ms und 41.6 £ 4.6 ms liegen
(Tabelle 5.2.1.1a). Dies entspricht einer Unterschatzung der Referenzwerte um
-14%, -18% und -27% (mittlere Unterschatzung -21%) bzw. um -4%, -9% und -16%

(mittlere Unterschatzung -11%) in den entsprechenden Layern (Tabelle 5.2.1.1Db).
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PATELLA
(Layer 1) SE ME1 ME2 ME3 ME4

1 29.0ms +134ms + 6.2 ms -2.8ms -0.9ms
2 27.5ms +114ms + 5.4 ms -4.9ms -1.2ms
3 25.5 ms + 9.8 ms +4.5ms -3.3ms +1.1ms
4 29.3ms +13.9ms +7.1ms -5.1ms -2.9ms
5 30.8ms +14.3 ms + 7.4 ms -4.3ms -1.6 ms
Mittelwert 284ms +12.6 ms + 6.1 ms -4.1ms -1.1ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+46% +21% -10% - 3%
+41% +20% -18% -4%
+ 38% + 18% -13% + 4%
+47% +24% -17% -10%
+ 46% + 24% -14% -5%
Mittelwert + 44% +21% -14% -4%
PATELLA
(Layer 2) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 38.0ms +152ms + 6.4 ms -58ms -4.2ms
2 31.6ms +126ms + 6.1 ms -7.1ms -2.6ms
3 29.7ms +11.9ms + 4.7 ms -4.5ms -0.2ms
4 34.8ms +149ms +6.9 ms -7.7ms -5.3ms
5 35.7ms +14.5ms +7.5ms -6.3ms -2.8ms
Mittelwert 34.0ms +13.8 ms + 6.3 ms -6.3ms -3.0ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+40% +17% -15% -11%
+40% +19% -22% - 8%
+40% +16% -15% -1%
+43% +20% -22% -15%
+41% +21% -18% - 8%
Mittelwert +41% +19% -18% -9%
PATELLA
(Layer 3) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 51.2ms +14.7ms +5.8 ms -8.5ms -6.9ms
2 52.5ms +159ms +50ms -197ms -10.7ms
3 52.8ms +18.9ms +6.3ms -134ms -6.1ms
4 454ms +14.4 ms +50ms -136ms -10.5ms
5 44.1ms +13.2ms +52ms -11.3ms -5.7ms
Mittelwert 49.2ms +15.4ms +55ms -13.3ms -8.0 ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+29% +11% -17% -13%
+ 30% +10% - 38% -20%
+ 36% +12% -25% -12%
+ 32% +11% - 30% -23%
+ 30% + 12% -26% -13%
Mittelwert +31% +11% -27% -16%

GESAMT 37.2ms +13.9ms + 6.0 ms -7.9ms -4.0ms
+ 37% + 16% -21% -11%

Tabelle 5.2.1.1b. Absolute (jeweils oben) und relative (jeweils unten) Abweichungen sowie (lber alle
Praparate und Layer 1-3) gemittelte absolute und relative Gesamtabweichung der aus ME1-ME4

ermittelten T2-Zeiten von den Referenzwerten (SE).
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Sowohl die Referenzwerte als auch die aus den Daten von ME1-4 berechneten T2-
Zeiten zeigen eine inhomogene Verteilung Uber den Knorpelquerschnitt. Die
transversale Relaxationszeit nimmt ausgehend von den tief liegenden
Knorpelanteilen nahe der Knorpel-Knochen-Grenze (Layer 1) in Richtung

Knorpeloberflache (Layer 3) zu (Abbildung 5.2.1.1).

Abbildung 5.2.1.1. T2-Maps in Abhangigkeit von der Sequenztechnik (SE = Referenz). Die T2-Zeit ist
inhomogen Uber den Knorpelquerschnitt verteilt und nimmt von der Knorpel-Knochen-Grenze in

Richtung Knorpeloberflache zu.

Dennoch zeigt sich abhangig von der Sequenztechnik folgende Besonderheit:
wahrend die T2-Zeiten in Layer 3 innerhalb der einzelnen Datensatze (SE, ME1-4)
jeweils statistisch signifikant langer sind als die entsprechenden T2-Zeiten in Layer 2,
unterscheiden sich die T2-Werte zwischen Layer 1 und Layer 2 nur innerhalb der

Datensatze von SE und ME4 statistisch signifikant (Abbildung 5.2.1.2).

66



SE

T2-Zeit [ms]
=

Layer

1 ME1 —T— 1 ME2

T2-Zeit [ms]
=

T2-Zeit [ms]
=

Layer Layer

1 ME3 1 ME4

T2-Zeit [ms]
=
T2-Zeit [ms]
B e %

a
a

o
o

Layer Layer

Abbildung 5.2.1.2. Sequenzabhangiger Vergleich der statistischen Abgrenzbarkeit der layerweisen
T2-Zeiten der nach Entnahme gekuhlt gelagerten Patella-Praparate. Die Fehlerbalken kennzeichnen

das jeweilige Konfidenzintervall (o. = 0.05).

In den nach Entnahme gekuhlt gelagerten Patella-Praparaten liegt die
Reproduzierbarkeit (CV, in %) der T2-Zeit-Quantifizierung mittels ME4 zwischen
1.5% und 6.7% (Tabelle 5.2.1.2). Die Uber alle Patellae gemittelte Reproduzierbarkeit
(RSMA, in %) betragt fur Layer 1, Layer 2 und Layer 3 jeweils 5.0%, 2.6% und 3.6%
(Tabelle 5.2.1.2).
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PATELLA Layer 1 Layer 2 Layer 3
1 2.9% 1.5% 4.3%
2 6.4% 2.3% 3.8%
3 6.7% 3.9% 3.8%
4 4.2% 2.2% 3.2%
5 3.6% 2.5% 2.7%
Mittelwert 5.0% 2.6% 3.6%

Tabelle 5.2.1.2. Reproduzierbarkeit der T2-Zeit-Quantifizierung (aus ME4). Die Reproduzierbarkeits-
werte fUr die einzelnen Praparate sind als Variationskoeffizienten (CV, in %), die Mittelwerte als

quadratisches Mittel (RMSA, in %) angegeben.

Die im Patellarknorpel ermittelten ADC-Werte zeigen ahnlich den T2-Zeiten ebenfalls
eine inhomogene Verteilung Uber den Knorpelquerschnitt. Gemittelt Uber alle Patella-
Praparate nehmen die apparenten Diffusionskoeffizienten von Layer 1 nach Layer 3

von 0.4-10° mm?/s auf 1.3:10° mm?/s zu (Tabelle 5.2.1.3).

PATELLA Layer 1 Layer 2 Layer 3
1 0510°mm%s 1.110°mm?s  1.2:10° mmZ/s
2  0410°mm%s 09-10°mm%s  1.2:10° mm?%s
3 0310°mm%s  1.010°mm%s  1.3-10° mm%s
4 0.310°mm%s  0.9-10°mm%s  1.3:10° mm?s
5 0610°mm%s 1.0110°mm%s  1.3:10° mm%/s
Mittelwert  0.4-10° mm%s  1.0-10° mm%s  1.310° mm°/s

Tabelle 5.2.1.3. ADC-Werte des Patellarknorpels in Abhangigkeit von der Tiefe relativ zur Knorpel-

oberflache.

5.2.2. Tiefgekuhlt gelagerte Patellae

Gemittelt Uber die 5 untersuchten Patellae liegen die aus den SE-Daten stammenden
Referenzwerte fir die T2-Zeiten von Layer 1, Layer 2 und Layer 3 bei 28.3 £ 3.3 ms,
33.7 £ 5.0 ms und 39.7 + 3.0 ms (Tabelle 5.2.2.1a). Die angegebene Standard-

abweichung bezieht sich auf die Abweichung der T2-Zeit Uber die Praparate.

Aus ME1 bzw. ME2 ergeben sich T2-Zeiten, die bei 41.9 + 4.2 ms, 44.2 + 5.7 ms
und 52.1 £ 5.5 ms bzw. bei 35.2 + 3.5 ms, 37.3 £ 4.7 ms und 44.4 + 4.7 ms liegen
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(Tabelle 5.2.2.1a). Dies entspricht einer Uberschatzung der Referenzwerte um
+48%, +32% und +31% (mittlere Uberschatzung +36%) bzw. um +25%, +11% und

+12% (mittlere Uberschatzung +15%) in den entsprechenden Layern (Tabelle

5.2.2.1b).

PATELLA
(Layer 1) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 33.3(2.2)ms 47.6 (4.7) ms 40.1 (3.7) ms 30.8 (2.2) ms 34.1 (2.0) ms
2 29.8(4.8)ms 451 (5.2)ms 37.5(4.6) ms 28.9 (3.2) ms 32.7 (3.2) ms
3 253(1.8) ms 39.1 (2.0) ms 32.3(1.8) ms 26.1 (1.3) ms 27.8 (0.5) ms
4 26.5(2.8) ms 39.7 (4.1) ms 34.3 (3.2) ms 25.8 (1.8) ms 29.4 (1.9) ms
5 26.5(3.4) ms 38.0 (3.7) ms 32.0 (2.8) ms 25.5(2.1) ms 28.6 (2.0) ms
Mittelwert 28.3(3.33 ms 41.9 (4.2) ms 35.2 (3.5) ms 27.4 (2.3) ms 30.5(2.7) ms
PATELLA
(Layer 2) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 42.2 (1.8) ms 53.9 (2.5) ms 453 (2.1) ms 33.9(1.5) ms 38.5(1.7) ms
2 33.8(5.6)ms 44.3(6.2) ms 37.4 (5.1) ms 28.6 (4.1) ms 33.5(3.6) ms
3 30.1(2.8) ms 39.5(3.1) ms 34.0 (2.6) ms 252 (1.7) ms 30.5(1.8) ms
4 31.6(3.00ms 42.0(3.9)ms 35.5(2.6) ms 26.7 (2.3) ms 31.1(2.2) ms
5 306(49ms 41.3(5.8)ms 34.2 (4.3) ms 26.7 (3.5) ms 30.6 (3.0) ms
Mittelwert 33.7(5.00ms 44.2(5.7)ms 37.3(4.7)ms 28.2(3.4 ms 32.8(3.4) ms
PATELLA
(Layer 3) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 44.6 (1.6) ms 61.6 (1.0) ms 52.6 (2.4) ms 38.4 (0.6) ms 44.5 (2.9) ms
2 386(1.19)ms 495 (1.0)ms 41.9 (0.7) ms 32.0(1.1) ms 37.7 (0.9) ms
3 39.7(0.9) ms 50.2 (0.5) ms 43.7 (0.3) ms 31.6 (0.8) ms 38.6 (2.0) ms
4 39.2(1.7) ms 51.2 (2.2) ms 43.3 (1.6) ms 325(1.1) ms 36.8 (1.0) ms
5 36.6(0.2ms 47.9(0.7)ms 40.6 (0.8) ms 30.7 (0.3) ms 35.7 (0.9) ms
Mittelwert 39.7 (3.0 ms  52.1(5.5) ms 44.4 (4.7) ms 33.0 (3.1) ms 38.7 (3.4) ms

Tabelle 5.2.2.1a. Vergleich der absoluten T2-Zeiten der nach Entnahme tiefgekihlt gelagerten
Patella-Praparate in Abhangigkeit von der Sequenztechnik (SE = Referenz). Die fiir die einzelnen
Praparate in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit Uiber die
Gesamtzahl evaluierter MR-Schichten an. Die fir die Mittelwerte in Klammern angegebene

Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit (iber die Praparate an.

Aus ME3 bzw. ME4 ergeben sich T2-Zeiten, die bei 27.4 £ 2.3 ms, 28.2 + 3.4 ms und
33.0 £ 3.1 ms bzw. bei 30.5 £ 2.7 ms, 32.8 £+ 3.4 ms und 38.7 £ 3.4 ms liegen
(Tabelle 5.2.2.1a). Dies entspricht einer Unter-/Uberschatzung der Referenzwerte um
-3%, -16% und -17% (mittlere Unterschatzung -13%) bzw. um +8%, -2% und -3%

(mittlere Unterschatzung 0%) in den entsprechenden Layern (Tabelle 5.2.2.1b).
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PATELLA
(Layer 1) SE ME1 ME2 ME3 ME4

1 33.3ms +14.3ms + 6.8 ms -2.5ms + 0.8 ms
2 29.8ms + 153 ms +7.7ms -0.9ms +2.9ms
3 25.3ms +13.8ms +7.0 ms + 0.8 ms +25ms
4 26.5ms +13.2ms + 7.8 ms -0.7ms +2.9ms
5 26.5ms +11.5ms +5.5ms -1.0ms +2.1ms
Mittelwert 28.3ms +13.6 ms +7.0ms -0.9ms +2.2ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+43% +20% -8% + 2%
+51% +26% -3% +10%
+ 55% + 28% + 3% +10%
+ 50% +29% -3% +11%
+43% +21% -4% + 8%
Mittelwert + 48% +25% -3% + 8%
PATELLA
(Layer 2) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 42.2ms +11.7ms + 3.1 ms -8.3ms -3.7ms
2 33.8ms +10.5ms + 3.6 ms -52ms -0.3ms
3 30.1 ms +9.4 ms +3.9ms -4.9ms + 0.4 ms
4 31.6 ms +10.4ms +3.9ms -49ms -0.5ms
5 30.6 ms +10.7ms + 3.6 ms -3.9ms -0.0 ms
Mittelwert 33.7ms +10.5ms + 3.6 ms -5.4ms -0.8 ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+ 28% + 7% -20% -9%
+31% +11% -15% -1%
+ 31% +13% -16% +1%
+ 33% +12% -16% -2%
+ 35% +12% -13% - 0%
Mittelwert + 32% +11% -16% -2%
PATELLA
(Layer 3) SE ME1 ME2 ME3 ME4
1 44.6 ms +17.0ms + 8.0 ms -6.2ms -0.1ms
2 38.6ms +10.9ms +3.3ms -6.6 ms -0.9ms
3 39.7ms +10.5ms +4.0 ms -8.1ms -1.1ms
4 39.2ms +12.0ms +4.1ms -6.7ms -24ms
5 36.6ms +11.3ms +4.0 ms -5.9ms -0.9ms
Mittelwert 39.7ms +12.3 ms +4.7ms -6.7ms -1.1ms
ME1 ME2 ME3 ME4
+ 38% + 18% -14% -0%
+ 28% +9% -17% -2%
+26% +10% -20% -3%
+ 31% +10% -17% -6%
+ 31% +11% -16% - 2%
Mittelwert +31% +12% -17% -3%

GESAMT 33.9ms +121ms +51ms -4.3 ms + 0.1 ms
+ 36% +15% -13% -0%

Tabelle 5.2.2.1b. Absolute (jeweils oben) und relative (jeweils unten) Abweichungen sowie (Uber alle
Praparate und Layer 1-3) gemittelte absolute und relative Gesamtabweichung der aus ME1-ME4

ermittelten T2-Zeiten von den Referenzwerten (SE).
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Wie bei den Praparaten, die nach der Entnahme gekuhlt gelagert wurden, zeigen die
T2-Zeiten der nach der Entnahme tief gefroren gelagerten Patellae ebenfalls in allen
Datensatzen (SE, ME1-4) eine inhomogene Verteilung der T2-Zeit Uber den
Knorpelquerschnitt. Auch hier nehmen die Werte ausgehend von den tief liegenden
Knorpelanteilen nahe der Knorpel-Knochen-Grenze (Layer 1) in Richtung
Knorpeloberflache (Layer 3) zu. Allerdings sind die Unterschiede der T2-Zeiten
zwischen Layer 1 und Layer 2 bzw. zwischen Layer 2 und Layer 3 innerhalb keinem

der erhobenen Datensatze statistisch signifikant (Abbildung 5.2.2.1).
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Abbildung 5.2.2.1. Sequenzabhangiger Vergleich der statistischen Abgrenzbarkeit der layerweisen
T2-Zeiten der nach Entnahme tiefgeklhlt gelagerten Patella-Praparate. Die Fehlerbalken

kennzeichnen das jeweilige Konfidenzintervall (a = 0.05).

5.3. Einsatz der parallelen Bildgebung

Die aus den Daten der konventionellen Pulssequenz-Variante ME4 stammenden T2-
Zeiten von Layer 1, Layer 2 und Layer 3 liegen bei 26.6 £ 2.2 ms, 29.7 + 3.5 ms und
34.3 £ 1.8 ms (Tabelle 5.3.1a). Die angegebene Standardabweichung bezieht sich

auf die Abweichung der T2-Zeit Gber die Gesamtzahl evaluierter MR-Schichten.

LAYER ME4 ME4 - G2 ME4 - G3 ME4 - S2 ME4 - S3
1 26.6 (2.2) ms 27.7 (1.5) ms 27.5(1.4) ms 25.5(1.7) ms 27.6 (2.0) ms
2 29.7(3.5ms 294 (3.0)ms 29.7 (2.9) ms 28.4 (2.8) ms 30.9 (1.9) ms
3 34.3(1.8ms 34.1(0.8) ms 34.3 (0.8) ms 32.5(0.3) ms 39.1 (4.7) ms

Tabelle 5.3.1a. Vergleich der absoluten T2-Zeiten des Patellarknorpels in Abhangigkeit von
Beschleunigungsfaktor R und Rekonstruktionsalgorithmus (G2: R = 2, GRAPPA; G3: R = 3,
GRAPPA; S2: R = 2, SENSE; S3: R = 3, SENSE). Die firr die einzelnen Layer in Klammern
angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit lGber die Gesamtzahl evaluierter

MR-Schichten an.

Aus der PAT-Version mit GRAPPA-Rekonstruktionsalgorithmus ergeben sich fur die
Beschleunigungsfaktoren R = 2 bzw. R = 3 T2-Zeiten, die bei 27.7 £+ 1.5 ms, 29.4 +
3.0 ms und 34.1 £ 0.8 ms bzw. bei 27.5 £ 1.4 ms, 29.7 + 2.9 ms und 34.3 + 0.8 ms
liegen (Tabelle 5.3.1a). Dies entspricht einer Abweichung von den Werten der
konventionellen Sequenz um +4%, -1% und -1% (mittlere Abweichung +1%) bzw.
um +3%, 0% und 0% (mittlere Abweichung +1%) in den entsprechenden Layern
(Tabelle 5.3.1b). Aus der PAT-Version mit SENSE-Rekonstruktionsalgorithmus
ergeben sich fur die Beschleunigungsfaktoren R = 2 bzw. R = 3 T2-Zeiten, die bei
255+ 1.7 ms, 284 £ 2.8 ms und 32.5 £ 0.3 ms bzw. bei 27.6 £+ 2.0 ms, 30.9 + 1.9

ms und 39.1 + 4.7 ms liegen (Tabelle 5.3.1a). Dies entspricht einer Abweichung von
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den Werten der konventionellen Sequenz um -4%, -4% und -5% (mittlere
Abweichung -4%) bzw. um +4%, +4% und +14% (mittlere Abweichung +7%) in den
entsprechenden Layern (Tabelle 5.3.1b).

LAYER ME4 ME4-G2 ME4-G3 ME4-S2 ME4-S3
1 26.6 ms +1.1ms + 0.9 ms -1.1ms + 1.0 ms
2 29.7 ms -0.3ms 0.0 ms -1.3ms +1.2ms
3 34.3 ms -0.2ms 0.0 ms -1.8 ms +4.8 ms

ME4-G2 ME4-G3 ME4-S2 ME4-S3

+4% +3% -4% +4%
-1% 0% - 4% +4%
- 1% 0% -5% + 14%
Mittelwert +1% +1% - 4% + 7%

Tabelle 5.3.1b. Absolute (oben) und relative (unten) Abweichungen sowie (liber Layer 1-3) gemittelte
relative Gesamtabweichung der T2-Zeiten von den Referenzwerten (ME4), in Abhangigkeit von
Beschleunigungsfaktor R und Rekonstruktionsalgorithmus (G2: R = 2, GRAPPA; G3: R = 3,

GRAPPA; S2: R = 2, SENSE; S3: R = 3, SENSE).

Abhangig von der Echozeit liegen die knorpelspezifischen SNR-Werte in der
konventionellen Sequenz ME4 zwischen 48.5 + 4.3 (TE = 13.2 ms) und 4.5 £ 0.2
(TE = 105.6 ms) (Tabelle 5.3.2). Die angegebene Standardabweichung bezieht sich

auf die Abweichung des SNR Uber die Gesamtzahl evaluierter MR-Schichten.

Aus der PAT-Version mit GRAPPA-Rekonstruktionsalgorithmus ergeben sich fur die
Beschleunigungsfaktoren R = 2 bzw. R = 3 SNR-Werte, die zwischen 37.2 + 4.1
(TE = 13.2 ms) und 3.8 + 0.2 (TE = 105.6 ms) bzw. zwischen 30.7 + 2.3 (TE = 13.2
ms) und 3.3 £ 0.3 (TE = 13.2 ms) liegen (Tabelle 5.3.2). Aus der PAT-Version mit
SENSE-Rekonstruktionsalgorithmus ergeben sich fur die Beschleunigungsfaktoren
R =2 bzw. R = 3 SNR-Werte, die zwischen 33.6 + 2.3 (TE = 13.2 ms) und 2.4 + 0.1
(TE = 105.6 ms) bzw. zwischen 28.1 £ 2.9 (TE = 13.2 ms) und 1.9 £ 0.1 (TE = 13.2
ms) liegen (Tabelle 5.3.2).

Obwonhl ein visueller und damit rein qualitativer Vergleich der Bildqualitat zwischen
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der konventionellen Pulssequenz ME4 und der PAT-Version kaum einen Unterschied
erkennen lasst (Abbildung 5.3.1), liegen die relativen (Uber alle Echozeiten
gemittelten) SNR-Werte der PAT-Version im Patellarknorpel bei Verwendung des
GRAPPA-Rekonstruktionsalgorithmus bei 80% (R = 2) bzw. 68% (R = 3) der
SNR-Werte der konventionellen Sequenz und bei Verwendung des SENSE-
Rekonstruktionsalgorithmus bei 62% (R = 2) bzw. 52% (R = 3) der SNR-Werte

der konventionellen Sequenz (Tabelle 5.3.2).

Echo (TE) ME4 ME4-G2 ME4-G3___ME4-S2  ME4-S3
(13.2ms) 485(4.3) 372(41) 30.7(3.5) 33.6(23) 28.1(2.9)
(26.4ms) 26.9(1.2) 20.1(25) 16.5(1.3) 17.9(1.6) 15.5(1.2)
(39.6ms) 14.8(1.5) 11.0(1.1) 97(1.2) 10.6(0.9)  7.9(0.8)
(52.8ms) 88(1.1) 7.0(12) 6.1(0.7) 6.2(0.6) 4.9(0.7)
(66.0ms) 6.6(0.4) 53(0.4) 44(04) 4.0(03) 3.2(0.3)
(79.2ms) 50(0.6) 4.1(0.3) 3.7(06) 28(04) 25(0.2)
(92.4ms)  4.6(0.6) 3.8(0.2) 3.4(02) 24(0.3) 2.1(0.3)

3.8(0.2) 33(0.3) 24(0.1)  1.9(0.1)

O~NOABDWOWN-

(105.6ms)  4.5(0.2)

ME4-G2 ME4-G3 ME4-S2 ME4-S3

77% 63% 69% 58%
75% 61% 66% 57%
74% 65% 72% 53%
80% 70% 70% 56%
81% 67% 60% 49%
82% 74% 56% 50%
82% 73% 52% 48%
86% 74% 53% 43%
Mittelwert 80% 68% 62% 52%

Tabelle 5.3.2. Echozeitabhangige SNR-Werte der konventionellen Pulssequenz-Variante ME4 im
Vergleich mit der PAT-Version in Abhangigkeit von Beschleunigungsfaktor R und Rekonstruktions-
algorithmus (G2: R = 2, GRAPPA; G3: R = 3, GRAPPA; S2: R = 2, SENSE; S3: R = 3, SENSE)
(oben). Die in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit Uber die
Gesamtzahl evaluierter MR-Schichten an. Unten sind die relativen SNR-Werte der PAT-Version
bezlglich der konventionellen Sequenz (100%) in Abhangigkeit von Beschleunigungsfaktor R und

Rekonstruktionsalgorithmus dargestellt.

74



ME4 - G3

Abbildung 5.3.1. Visueller Vergleich der Bildqualitat zwischen der konventionellen Sequenz und den
PAT-Versionen (G2: R = 2, GRAPPA; G3: R = 3, GRAPPA; S2: R =2, SENSE; S3: R= 3, SENSE) in

einer reprasentativen zentralen Schicht (bei TE = 13.2 ms).

5.4. Magic-Angle-Effekt in-vivo

Wahrend sich in Layer 1 und Layer 2 der drei untersuchten Lokalisationen (gemittelt
uber alle Probanden) ein statistisch signifikanter Anstieg der T2-Zeit im Bereich von
Section 7 bis Section 12 zeigt, ist in Layer 3, der nahe der Knorpeloberflache liegt,
keine signifikante Veranderung der T2-Zeit Uber den Verlauf des Femurkondylus zu
beobachten (Abbildung 5.4.1).

Die von der Position der einzelnen Sections abhangigen T2-Zeiten der einzelnen
Probanden variieren flur den medial dorsalen Anteil des femoralen Gelenkknorpels
fur Layer 1, Layer 2 bzw. Layer 3 jeweils zwischen 17.3 und 39.0 ms, 19.7 und 50.8
ms bzw. zwischen 24.0 und 51.1 ms (Tabellen 5.4.1a-c), fur den lateral dorsalen
Anteil zwischen 15.4 und 38.7 ms, 24.2 und 56.3 ms bzw. zwischen 29.2 und 66.5

ms (Tabellen 5.4.2a-c) und fur den lateral ventralen Anteil zwischen 16.6 und 44.1
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ms, 20.1 und 48.7 ms bzw. zwischen 29.9 und 62.8 ms (Tabellen 5.4.3a-c).
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Abbildung 5.4.1. Magic-Angle-Effekt in vivo. Sectionweiser Verlauf der T2-Zeit Gber den medial

dorsalen (oben links), lateral dorsalen (oben rechts) und lateral ventralen Anteil (unten links) des

femoralen Gelenkknorpels,

gemittelt

uber

alle untersuchten Probanden.

kennzeichnen das jeweilige Konfidenzintervall (o = 0.05).
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(Layer 2) S3 S4 S5 S6 S7 S8 S9 S 10 S 11 S12 S13 S14 S15 S 16
1 230ms 19.7ms 23.7ms 27.0ms 259ms 298ms 326ms 350ms 364ms 352ms 332ms 322ms 31.2ms 30.1ms
2 282ms 30.3ms 296ms 326ms 37.6ms 38.7ms 409ms 406ms 410ms 389ms 381ms 364ms 37.1ms 35.9ms
3 344ms 359ms 358ms 36.3ms 365ms 400ms 389ms 385ms 382ms 385ms 40.1ms 380ms 37.1ms 36.8ms
4 272ms 288ms 31.0ms 325ms 348ms 36.3ms 355ms 33.7ms 31.3ms 30.7ms 29.3ms 306ms 314ms 31.0ms
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238ms 240ms 26.3ms 289ms 358ms 354ms 374ms 395ms 37.7ms 348ms 335ms 31.9ms 328ms 33.6 ms
23.2ms 26.7ms 246ms 28.0ms 30.1ms 319ms 319ms 32.7ms 323ms 316ms 304ms 294ms 299ms 29.2ms
314ms 314ms 30.7ms 330ms 374ms 40.1ms 38.7ms 369ms 366ms 374ms 359ms 344ms 326ms 288 ms
329ms 365ms 37.0ms 37.3ms 379ms 330ms 312ms 29.7ms 285ms 31.1ms 312ms 31.3ms 349ms 358ms

10 355ms 36.2ms 354ms 38.1ms 402ms 404ms 399ms 40.1ms 37.7ms 375ms 359ms 348ms 33.1ms 33.7ms
11 29.7ms 322ms 34.7ms 36.3ms 351ms 376ms 402ms 40.6ms 383ms 36.8ms 354ms 34.7ms 359ms 35.0ms
12 292ms 299ms 29.7ms 379ms 355ms 37.1ms 358ms 349ms 36.2ms 34.2ms 356ms 38.1ms 34.8ms 33.4ms
13 336ms 332ms 327ms 36.2ms 357ms 372ms 37.2ms 394ms 375ms 36.0ms 34.8ms 335ms 34.3ms 33.3ms
14 234ms 26.7ms 30.7ms 32.1ms 344ms 365ms 388ms 41.3ms 419ms 392ms 374ms 384ms 37.6ms 38.5ms
15 30.1ms 28 1ms 265ms 27.8ms 282ms 280ms 319ms 320ms 326ms 326ms 32.7ms 30.8ms 28.8ms 28.3ms
16 282ms 29.3ms 320ms 324ms 325ms 320ms 33.7ms 33.7ms 329ms 333ms 306ms 299ms 31.0ms 31.0ms
17 28.1ms 30.8ms 31.5ms 312ms 328ms 338ms 34.1ms 336ms 338ms 323ms 304ms 31.2ms 32.0ms 29.9ms
18 358ms 36.7ms 414ms 49.1ms 50.8ms 43.1ms 411ms 402ms 39.0ms 389ms 372ms 37.1ms 37.1ms 36.2ms
19 230ms 219ms 243ms 294ms 349ms 36.7ms 36.3ms 37.3ms 37.0ms 38.1ms 386ms 35.1ms 34.7ms 31.5ms
20 282ms 294ms 30.3ms 339ms 31.7ms 333ms 326ms 321ms 307ms 322ms 32.0ms 319ms 32.7ms 30.4ms
Mittelwert mma 300Ims 31.0ms 33.6ms 351ms 359ms 36.2ms E 357ms 353 ms 344ms 33.8ms 33.7ms 32.8ms
(4.6) (4.8) (4.6) (5.0) (5.0) (3.8) (3.2) (3.5) (3.5) (2.9) (3.1) (3.0) (2.5) (3.0)

Tabelle 5.4.1b. Magic-Angle-Effekt in vivo - Ergebnisse der einzelnen Probanden. Sectionweiser Verlauf (S 3 - S 16) der T2-Zeit iber den medial dorsalen
Anteil des femoralen Gelenkknorpels in Layer 2. Die unter 'Mittelwert’ in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit pro
Section Uber die Gesamtzahl untersuchter Probanden an. Blau markiert ist das Minimum aus den Sections 3-6 und 13-16, rot markiert das Maximum aus den

Sections 7-12.
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(Layer 1) S5 S6 S7 S8 S9 S 10 S 11 S12 S13 S14 S 15 S 16
1 29.8ms 313ms 325ms 351ms 387ms 37.7ms 346ms 340ms 364ms 34.1ms 31.3ms 30.1ms
2 239ms 298ms 299ms 320ms 33.1ms 320ms 306ms 26.6ms 27.8ms 269ms 27.1ms 29.5ms
3 260ms 314ms 348ms 376ms 37.3ms 36.3ms 33.0ms 33.8ms 302ms 284ms 284 ms 30.4ms
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5 33.8ms 335ms 30.8ms 33.1ms 33.8ms 321ms 32.7ms 32.3ms 306ms 329ms 33.7ms 30.4ms
6 27.5ms 31.0ms 346ms 376ms 37.8ms 350ms 309ms 30.1ms 30.7ms 28.7ms 34.1ms 32.0ms
7 230ms 23.7ms 249ms 280ms 316ms 332ms 324ms 296ms 299ms 293ms 284 ms 30.0ms
8 16.7ms 17.7ms 188 ms 235ms 268ms 320ms 34.1ms 31.1ms 286ms 30.5ms 33.0ms 34.9ms
9 26.7ms 27.7ms 274ms 314ms 349ms 349ms 33.7ms 299ms 264ms 289ms 293ms 31.9ms

10 26.8ms 252ms 290ms 30.8ms 334ms 328ms 312ms 30.5ms 293ms 334ms 33.6ms 36.0ms
11 253ms 282ms 312ms 33.6ms 37.2ms 359ms 324ms 345ms 300ms 30.5ms 27.8ms 28.2ms
12 29.8ms 343ms 355ms 358ms 328ms 314ms 28.1ms 304ms 292ms 292ms 283ms 30.2ms
13 329ms 325ms 356ms 364ms 348ms 351ms 329ms 31.0ms 31.2ms 324ms 33.7ms 32.1ms
14 289ms 290ms 351ms 36.7ms 349ms 340ms 319ms 314ms 292ms 293ms 27.3ms 31.0ms
15 254ms 27.5ms 29.7ms 334ms 34.3ms 328ms 300ms 30.5ms 30.1ms 290ms 33.0ms 34.1ms
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Mittelwert 270ms 289ms 309ms 33.1ms FRERLE 33.5ms 31.7ms 309ms 30.1ms 29.9ms 30.3ms 30.9 ms

(41) (44 (45 (37 (32) (25 (200 (1) (22) (200 (25 (2.2

Tabelle 5.4.2a. Magic-Angle-Effekt in vivo - Ergebnisse der einzelnen Probanden. Sectionweiser Verlauf (S 3 - S 16) der T2-Zeit Gber den lateral dorsalen
Anteil des femoralen Gelenkknorpels in Layer 1. Die unter 'Mittelwert’ in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit pro
Section Uber die Gesamtzahl untersuchter Probanden an. Blau markiert ist das Minimum aus den Sections 3-6 und 13-16, rot markiert das Maximum aus den

Sections 7-12.
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SW /'€C SWZEE SWOPE SWH'EE SWQEE SWQOPE SWGEE SWQ9E SWELE SWELy SWEgy SW /0y SWGOE SWiyye gl
SWEOE SWGZE SWEEE SWEPEe SW'ly SWQOZS SWQO/y SWEGH SWhZy SW LGS SWHOE SWOEE SWOLE SwW'LE L
SW /'GE SWH9E SWQ8E SWggEe SWQOy SWQOBE SWOOF SWEHEE SWOBE SWZOy SWQOGE SWEGE SW /S SWEGE 0l
SWeegy SWO Ly SWEyy SWL'9E SWHpe SWOPE SW /L 0F SWQPy SWL'Ey SWEOy SWEHE SWHEE SWQOEE SWOEE
SWQ'EE SWGGE SWQ9E SWEIE SWHeE SW 'Ly SWEREE SWGOE SWH'Ee SWEOE SW |9z SWg9Z SWgoZ SWeie
SW L'EE SWQOHPE SWOZE SWEPe SWGEE SWEO9E SWGOE SWE /S SWEGE SWRZE SWEZE SWHZe SWeee swegee
SWELE SW/EE SWGOE SW|'ZE SWRZE SWGHPE SWZ/E SWE LY SWZHE SWG/E SWL'GE SW/LE SW L'z SW /g
SWQge SWEZE SWOPE SWGPHPE SWO9E SWHGE SW /S SW'gE SW Q9L SW(QO9E SW L0y SWgOy SW|'6E SWOCH
SWQgE SW|'Zy SWQORE SWOLE SWGZE SWEJE SWEOE SWEGE SW|L'gE SWELE SWQ/E SWHQE SWQ9E swg /¢
SWGOE SWGOE SWQ/E SWZZy SW L9y SWZLy SWEHEE SWEZy SWOEH SW L9y SWQOEy SWE Ly SW(O8E SWHge
SWQEE SWZLE SWL'ZE SWZ9Ee SW /¢ SW /Oy SW 'Ly SWELy SW'Ly SWEZy SWO Ly SWQO/E SWGOE SW |9
SW L'pe SW L'pE SWEQ9E SWE/E SWEPE SWQ/E SWEQE SWEOp SWZLy SW/LBEE SWQOLE SWQOEE SWOLE swele |
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PROBAND
(Layer 3) S3 S4 S5 S6 S7 S8 S9 S10 S 11 S12 S13 S14 S 15 S 16
353ms 374ms 382ms 416ms 430ms 422ms 46.0ms 416ms 37.5ms 34.7ms 326ms 33.8ms 37.8ms 46.4ms
409ms 444 ms 456ms 46.2ms 46.9ms 420ms 442ms 49.1ms 46.7ms 439ms 42.1ms 37.1ms 36.1ms 38.7ms
40.1ms 43.2ms 435ms 448ms 47.0ms 46.5ms 434ms 412ms 556ms 59.0ms 520ms 47.1ms 46.9ms 43.6 ms
382ms 387ms 37.8ms 370ms 381ms 37.1ms 509ms 456ms 462ms 37.2ms 405ms 386ms 39.2ms 38.0ms
504ms 459ms 43.6ms 44.3ms 40.7ms 404ms 409ms 51.5ms 470ms 36.1ms 376ms 342ms 37.0ms 35.3ms
36.5ms 33.1ms 335ms 414ms 487ms 382ms 399ms 342ms 339ms 353ms 351ms 333ms 36.1ms 32.0ms
331ms 316ms 350ms 369ms 355ms 334ms 352ms 399ms 399ms 332ms 369ms 339ms 351ms 39.9ms
316ms 350ms 388ms 34.8ms 387ms 386ms 410ms 410ms 37.7ms 357ms 33.3ms 294 ms 31.3ms 29.2ms
39.1ms 441ms 43.1ms 443ms 479ms 486ms 456ms 409ms 424ms 47.3ms 535ms 59.3ms 53.6ms 53.1ms
10 41.7ms 444ms 43.7ms 456ms 452ms 434ms 449ms 439ms 43.3ms 483ms 51.8ms 54.8ms 54.4ms 54.5ms
11 388ms 399ms 408ms 46.0ms 432ms 51.7ms 60.5ms 639ms 66.5ms 582ms 344ms 392ms 364ms 384ms
12 383ms 394ms 398ms 399ms 37.1ms 36.5ms 384ms 374ms 34.3ms 326ms 340ms 425ms 359ms 452ms
13 409ms 37.5ms 342ms 355ms 325ms 439ms 44.1ms 492ms 43.6ms 47.1ms 432ms 445ms 44.0ms 42.2ms
14 429ms 435ms 444ms 480ms 446ms 445ms 384ms 36.8ms 353ms 39.7ms 548ms 455ms 46.1ms 51.9ms
15 359ms 354ms 356ms 388ms 420ms 459ms 435ms 36.2ms 37.7ms 354ms 332ms 293ms 32.3ms 34.2ms
16 332ms 359ms 342ms 323ms 322ms 315ms 364ms 471ms 50.8ms 415ms 383ms 51.3ms 39.3ms 33.2ms
17 314ms 325ms 348ms 374ms 405ms 434ms 585ms 544ms 55.6ms 57.0ms 474 ms 379ms 38.2ms 44.4ms
18 429ms 43.1ms 41.7ms 448ms 594 ms 529ms 444ms 37.5ms 34.8ms 33.2ms 33.1ms 386ms 35.1ms 358ms
19 400ms 43.3ms 391ms 396ms 379ms 37.5ms 356ms 320ms 342ms 33.6ms 351ms 338ms 349ms 34.1ms
20 37.7ms 413ms 421ms 436ms 405ms 36.6ms 353ms 376ms 395ms 37.7ms 340ms 34.0ms 324 ms 35.0ms
Mittelwert mu.Na 39.5ms 395ms 41.1ms 421 ms 41.7ms E 43.0ms 431ms 41.3ms 401 ms 399ms 39.1ms 40.2ms
(4.5) (4.5) (3.9) (4.5) (6.3) (5.7) (6.9) (7.7) (8.7) (8.7) (7.7) (8.3) (6.6) (7.2)

Coo~NOOR~WN-=

Tabelle 5.4.2c. Magic-Angle-Effekt in vivo - Ergebnisse der einzelnen Probanden. Sectionweiser Verlauf (S 3 - S 16) der T2-Zeit Gber den lateral dorsalen
Anteil des femoralen Gelenkknorpels in Layer 3. Die unter 'Mittelwert’ in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit pro
Section Uber die Gesamtzahl untersuchter Probanden an. Blau markiert ist das Minimum aus den Sections 3-6 und 13-16, rot markiert das Maximum aus den

Sections 7-12.
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SW |'gZ SW@QZ SWHOE SWZHZ SWLZE SW/pE SWZgE SWEJE SWG Ly SWHLy SWOBE SWOOE SW/'GE SWLZE 02
SWQQL SW(QLZ SWZOZ SWEHZ SWGLE SWQOO9E SWEQE SWZQE SWEPE SW/L6Z SWL'EZ SwWQ9Z SwQ9Z SwQOGZ 6l
SWQGZ SWE/Z SWQGZ SWEOZ SW/ZE SWGPE SWL'RE SWEHEE SWL'OF SWQOy SWEBE SWEOS SWGGE SwWeoe 8l
SWHHZ SWEZZ SWOZZ SWZ9Z SW L6 SWGZE SWHZEe SWEEE SWHyE SWELE SWZeg SW /g2 SWHeZ SWEeZ Ll
SWQOEZ SW|'GZ SW/'8Z SW/LE SWELE SWL'GE SWZOE SWL'GE SW/ZE SWGLE SW|'6g Swg /g SWGEZ SwWyGz 9l
SWQQOE SW/LE SW/E€E SW(Q9E SW/JE SWGQE SWGHEE SWELE SWQ9E SWgPpe SW/ge SwWwgoeg Swl'JZ Sw L9z GI
SW |'€Z SWEOE SWZHZ SWZHZ SWHLE SWHEE SWOLY SWLpy SWQEy SWERE SWH'GE SWEEE SWQOGE SWLvE ¥l
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PROBAND
(Layer 2) S3 S4 S5 S6 S7 S8 S9 S 10 S 11 S12 S13 S14 S 15 S 16
37.7ms 356ms 36.0ms 374ms 386ms 355ms 36.8ms 382ms 37.7ms 354ms 339ms 355ms 31.1ms 30.4ms
306ms 353ms 36.1ms 38.1ms 405ms 406ms 392ms 358ms 329ms 335ms 355ms 346ms 33.3ms 32.5ms
370ms 374ms 36.8ms 40.5ms 432ms 404 ms 40.5ms 392ms 385ms 394ms 38.1ms 356ms 325ms 32.8ms
311ms 27.3ms 334ms 36.0ms 36.6ms 41.0ms 427ms 422ms 420ms 394ms 359ms 345ms 328ms 29.0ms
43.5ms 46.1ms 455ms 443 ms 43.8ms 46.8ms 464ms 428ms 414ms 37.0ms 36.7ms 334ms 309ms 31.2ms
302ms 385ms 406ms 439ms 41.3ms 444ms 432ms 394ms 37.8ms 37.7ms 358ms 37.1ms 34.5ms 35.3ms
299ms 284ms 306ms 329ms 36.0ms 375ms 39.3ms 38.7ms 37.0ms 34.8ms 30.2ms 266ms 24.6ms 22.7ms
310ms 357ms 384ms 399ms 40.7ms 420ms 425ms 416ms 380ms 34.3ms 329ms 304ms 298ms 36.9ms
378ms 396ms 365ms 382ms 384ms 383ms 39.1ms 421ms 422ms 409ms 359ms 36.8ms 387ms 41.8ms
10 40.8ms 394ms 393ms 395ms 393ms 416ms 428ms 424ms 416ms 36.1ms 31.2ms 28.8ms 29.0ms 26.9ms
11 278ms 285ms 31 1ms 322ms 328ms 349ms 36.7ms 383ms 370ms 37.8ms 36.6ms 359ms 31.8ms 31.3ms
12 384ms 37.1ms 394ms 402ms 413ms 41.1ms 39.1ms 358ms 345ms 353ms 27.9ms 304ms 289ms 285ms
13 376ms 389ms 400ms 419ms 41.7ms 43.8ms 453ms 46.2ms 464 ms 46.3ms 426ms 424ms 40.8ms 38.2ms
14 399ms 388ms 391ms 415ms 449ms 459ms 46.0ms 439ms 39.1ms 33.1ms 32.7ms 31.8ms 299ms 28.9ms
15 320ms 34.1ms 334ms 368ms 384ms 40.7ms 412ms 40.1ms 392ms 385ms 36.0ms 34.0ms 326ms 29.7ms
16 335ms 346ms 370ms 37.7ms 394ms 41.3ms 472ms 487ms 454 ms 419ms 40.3ms 38.0ms 356ms 37.6ms
17 339ms 338ms 366ms 358ms 379ms 372ms 376ms 36.0ms 369ms 352ms 33.0ms 320ms 32.6ms 33.5ms
18 445ms 456ms 441 ms 421ms 424ms 41.3ms 412ms 407ms 392ms 36.3ms 345ms 322ms 33.1ms 31.6ms
19 353ms 323ms 315ms 320ms 345ms 365ms 38.7ms 392ms 385ms 349ms 342ms 282ms 24.2ms 20.1ms
20 36.8ms 423ms 43.0ms 44.1ms 426ms 456ms 448ms 41.1ms 396ms 37.3ms 36.2ms 353ms 32.7ms 33.2ms
Mittelwert 35.5ms 36.5ms 374ms 38.7ms 39.7ms 40.8 ms E 40.6 ms 39.2ms 37.3ms 35.0ms 33.7ms 32.0ms EyNINE
(4.7) (5.1) (4.2) (3.8) (3.1) (3.4) (3.2) (3.3) (3.3) (3.2) (3.3) (3.8) (3.9) (5.1)

OCOoONOGORLWN-=

Tabelle 5.4.3b. Magic-Angle-Effekt in vivo - Ergebnisse der einzelnen Probanden. Sectionweiser Verlauf (S 3 - S 16) der T2-Zeit Uber den lateral ventralen
Anteil des femoralen Gelenkknorpels in Layer 2. Die unter 'Mittelwert’ in Klammern angegebene Standardabweichung gibt die Abweichung der T2-Zeit pro
Section Uber die Gesamtzahl untersuchter Probanden an. Blau markiert ist das Minimum aus den Sections 3-6 und 13-16, rot markiert das Maximum aus den

Sections 7-12.
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Gemittelt Uber alle Probanden, ergibt sich fir den medial dorsalen Anteil des
femoralen Gelenkknorpels fur Layer 1, Layer 2 bzw. Layer 3 jeweils eine relative
Zunahme der T2-Zeit um +28%, +24% bzw. +18%, berechnet aus dem jeweiligen
Minimalwert der Sections 3-6 und 13-16 (Lokalisation der niedrigsten T2-Werte; in
den Tabellen 5.4.1a-c, 5.4.2a-c und 5.4.3a-c blau markiert) und dem Maximalwert
der Sections 7-12 (Lokalisation der maximalen T2-Werte; in den Tabellen 5.4.1a-c,
5.4.2a-c und 5.4.3a-c rot markiert) (Tabelle 5.4.4). Fir den lateral dorsalen Anteil
betragt die Zunahme abhangig vom betrachteten Layer +30%, +15% bzw. +13% und

flr den lateral ventralen Anteil +52%, +31% bzw. +7% (Tabelle 5.4.4).

LAYER Medial dorsal Lateral dorsal Lateral ventral
1 + 6.7 ms +7.8 ms +12.8 ms

2 +7.1ms +5.1ms +9.9ms

3 + 5.6 ms + 5.0 ms +2.7ms

+ 28% + 30% +52%

+ 24% +15% +31%

+ 18% +13% + 7%

Tabelle 5.4.4. Absolute (oben) und relative (unten) Zunahme der T2-Zeit zwischen den aufleren

Sections (Section 3-6 und 13-16) und den zentralen Sections (Section 7-12).

Korreliert man den in Abbildung 5.4.1 dargestellten Verlauf der T2-Zeit Uber den
Femurkondylus mit der Anatomie und betrachtet dazu die pixelbasierten T2-Maps, ist
ersichtlich, dass der Normalenvektor der Knorpeloberflache des lokalen Bereichs mit
der maximalen T2-Zeit (Section 7-12) in etwa unter dem Winkel 9,,, relativ zur
Achse des stationaren Magnetfelds BO ausgerichtet ist (Abbildung 5.4.2a-c) und
somit die Magic-Angle-Bedingung erflllt. Entsprechend Tabelle 5.4.4, wonach der
Betrag des T2-Zeit-Anstiegs in allen 3 untersuchten Lokalisationen von Layer 3 nach
Layer 1 zunimmt, zeigt sich in den T2-Maps in denjenigen Bereichen, deren
Normalenvektor der Knorpeloberflache in etwa im Winkel 9,,, bezuglich des
stationaren Magnetfelds BO orientiert ist, eine lokal begrenzte Aufhebung der

eigentlich inhomogenen Verteilung der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt.
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Abbildung 5.4.2a. Winkelabhangiges Verhalten der T2-Zeit Uber die beiden untersuchten Schichten
des medial dorsalen Anteils des femoralen Gelenkknorpels, dargestellt an einem reprasentativen
Probanden. Uber den Verlauf des Femurkondylus gesehen ist der Normalenvektor der
Knorpeloberflache des lokalen Bereichs mit der maximalen T2-Zeit (Section 7-12) in etwa unter dem
Winkel 9,,, in Bezug auf das stationédre Magnetfeld Boausgerichtet (oben). Die relative Zunahme des
Betrags der T2-Zeit-Verlangerung von Layer 3 nach Layer 1 fuhrt zu einer lokal begrenzten

Aufhebung der inhomogenen Verteilung der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt.
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Section Section

Abbildung 5.4.2b. Winkelabhangiges Verhalten der T2-Zeit Uber die beiden untersuchten Schichten
des lateral dorsalen Anteils des femoralen Gelenkknorpels, dargestellt an einem reprasentativen
Probanden. Uber den Verlauf des Femurkondylus gesehen ist der Normalenvektor der
Knorpeloberflache des lokalen Bereichs mit der maximalen T2-Zeit (Section 7-12) in etwa unter dem
Winkel 9,,, in Bezug auf das stationédre Magnetfeld Boausgerichtet (oben). Die relative Zunahme des
Betrags der T2-Zeit-Verlangerung von Layer 3 nach Layer 1 fuhrt zu einer lokal begrenzten

Aufhebung der inhomogenen Verteilung der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt.
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Section Section

Abbildung 5.4.2c. Winkelabhangiges Verhalten der T2-Zeit Uber die beiden untersuchten Schichten
des lateral ventralen Anteils des femoralen Gelenkknorpels, dargestellt an einem reprasentativen
Probanden. Uber den Verlauf des Femurkondylus gesehen ist der Normalenvektor der
Knorpeloberflache des lokalen Bereichs mit der maximalen T2-Zeit (Section 7-12) in etwa unter dem
Winkel 9,,, in Bezug auf das stationédre Magnetfeld Boausgerichtet (oben). Die relative Zunahme des
Betrags der T2-Zeit-Verlangerung von Layer 3 nach Layer 1 fihrt zu einer lokal begrenzten

Aufhebung der inhomogenen Verteilung der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt.
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6. DISKUSSION

In der vorliegenden Arbeit werden zunachst 4 Varianten einer Multiecho-Sequenz zur
Quantifizierung der T2-Zeit des humanen hyalinen Gelenkknorpels auf einem
klinischen Ganzkérper-MR-Tomographen mit einer Magnetfeldstarke von 1.5 T
implementiert und anhand von T2-Referenzwerten auf ihre Messgenauigkeit

Uberpruft.

FUr eine mdoglichst exakte Bestimmung der T2-Zeit wird die transversale
Relaxationskurve durch Akquisition unterschiedlich stark T2-gewichteter MR-Bilder
mittels einer Serie von n Spinecho-Experimenten mit unterschiedlicher Echozeit
abgetastet. Um von der T1-Zeit abhangige Sattigungseffekte zu vermeiden, die zu
Fehlern bei der Quantifizierung der T2-Zeit fuhren, sollte die Repetitionszeit in etwa
funfmal so lang gewahlt werden wie die T1-Zeit des untersuchten Gewebes [Lis00].
Dadurch ist gewahrleistet, dass die Gleichgewichtsmagnetisierung vor einer erneuten
Anregung bereits wieder zu mehr als 95% aufgebaut ist. Da bei Spinecho-
Sequenzen lediglich ein Phasenkodierschritt pro Repetition erfolgt, wirde die
Akquisitionszeit bei einer klinisch relevanten Ortsauflésung von 0.6 x 0.6 mm?
(FOV = 16 cm, Matrix = 256 x 256) in der GréRenordnung von etwa 1.5 Stunden
liegen (mit TR = 5 - T1knorpet = 5 - 600 ms). Derart lange Messzeiten sind in der
klinischen Routine allerdings inakzeptabel. Durch die EinfiUhrung von Multiecho-
Sequenzen kann die Akquisitionszeit um den Faktor n (im vorliegenden Fall n = 8)
reduziert werden. Allerdings flhrt die Verwendung konventioneller CPMG-basierter
Multiecho-Sequenzen durch die Koinzidenz stimulierter Echos zu einer fehlerhaften
Quantifizierung der T2-Zeit (3.4.3). Im Vordergrund der Pulssequenz-
Programmierung steht deshalb die Minimierung des Einflusses dieser stimulierten

Echos.

Wird fur die Bestimmung von T2-Referenzwerten wie in der vorliegenden Arbeit eine
Serie von Spinecho-Experimenten mit unterschiedlicher Echozeit benutzt, muss
berlcksichtigt werden, dass auch diese Technik fehlerbehaftet ist. Die potentiell

grofldte Fehlerquelle ergibt sich aus paarweise geschalteten Magnetfeldgradienten,
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die diffusionswichtend wirken und zu einer von der Echozeit und dem ADC des
Objekts abhangigen, zusatzlichen Schwachung des MR-Signals fuhren. Gemal dem
hier verwendeten Pulssequenzdesign wirde der Hauptbeitrag zur Diffusions-
wichtung von den Gradienten in Frequenzkodierrichtung (Dephasier- und
Frequenzkodiergradient) stammen. Angenommen diese beiden Gradienten wirkten
als Stejskal-Tanner Gradienten [Ste65], so lagen die geschatzten b-Werte zwischen
0.5 s/mm? (bei TE = 13.2 ms) und 9.4 s/mm? (bei TE = 105.6 ms) und wiirden bei
den CuSOs-Phantomen (ADCgemiter = 2.1-10° mm?s) bzw. im Patellarknorpel

-b-ADC ) des

(ADCygemiterr = 0.9-10° mm?/s) zu einer relativen Schwachung (Faktor: e
MR-Signals um 0.1% (bei TE = 13.2 ms) bis 2.0% (bei TE = 105.6 ms) bzw. um
0.04% (bei TE = 13.2 ms) bis 0.8% (bei TE = 105.6 ms) fuhren. Im Gegensatz dazu
betragt die relative Signalabnahme, die durch die transversale Relaxation (Faktor:
efTE/Tz) bedingt ist, zwischen 27% (bei TE = 13.2 ms) und 91% (bei TE = 105.6 ms)
far die CuSO4-Phantome (T2gemittet = 42.0 ms) bzw. zwischen 30% (bei TE = 13.2
ms) und 94% (bei TE = 105.6 ms) fur den Patellarknorpel (T2gemitet = 37.2 MS).
Demzufolge scheint die artifizielle Signalabschwachung durch Diffusionseffekte in
der Spinecho-Sequenz vernachlassigbar zu sein und erlaubt es, die aus den
Spinecho-Experimenten hervorgehenden T2-Zeiten als valide Referenzwerte zu

betrachten.

6.1. Sequenzvalidierung am Phantom

Verglichen mit den Referenzwerten (SE) fur die T2-Zeiten des MR-Phantoms
unterstitzen die aus den Daten von ME1-ME4 stammenden Ergebnisse die in 3.4.3
bzw. 4.2 angefiihrten theoretischen Uberlegungen zum Pulssequenzdesign. Bei
ME1 - der konventionellen CPMG-Sequenz - fuhren die mit den echten Spinechos
interferierenden  Signalanteile der stimulierten Echos zu einer artifiziellen
Verlangerung der T2-Zeit um +26% (gemittelt Uber die 6 verschiedenen CuSOs-
Konzentrationen). In ME2 scheint die effektiv homogenere Flipwinkel-Verteilung tUber
die Schichtdicke die Entstehung stimulierter Echos aufgrund einer vollstandigeren

Refokussierung der transversalen Magnetisierungskomponenten zu reduzieren, was
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eine mittlere Uberschatzung der Referenzwerte um lediglich +5% (gemittelt Uber die
6 verschiedenen CuSOg4-Konzentrationen) zur Folge hat. Mit ME3 gelingt es
offensichtlich, das von den stimulieten Echos stammende Signal durch die
implementierten Spoil-Gradienten effektiv zu unterdriicken. Die Unterschatzung der
Referenzwerte um -23% (gemittelt Uber die 6 verschiedenen CuSOg-
Konzentrationen) ist in erster Linie wohl wie folgt zu erklaren: die Spoil-Gradienten-
Konfiguration verhindert im Verlauf des Echozugs eine Rickwandlung der aufgrund
unvollkommener Refokussierung entstandenen longitudinalen Magnetisierung in
transversale (und damit messbare) Magnetisierung in Form stimulierter Echos. Als
direkte Konsequenz bedingen die Spoil-Gradienten-Paare also einen Verlust an
messbarem Netto-Signal, welcher durch (46) beschrieben wird. Der Signalverlust
wiederum fuhrt zu einer artifiziellen Zunahme der transversalen Relaxationsrate, was
gleichbedeutend mit einer Verklirzung der apparenten T2-Zeit ist. Bei ME4, wo
aufgrund des effektiv homogeneren Schichtprofils der selektiven Refokussierpulse
weniger transversale Magnetisierung in longitudinale Magnetisierung umgewandelt
wird als in ME3, und daher auch weniger messbares Signal durch die Spoil-
Gradienten verloren geht, beschrankt sich die artifizielle Verkirzung der T2-Zeit auf

-11% (gemittelt Uber die 6 verschiedenen CuSO4-Konzentrationen).

Obwohl die Agarose-Konzentration der einzelnen Probenrohrchen des MR-
Phantoms zwischen 1.75 und 5.0 Vol% variiert und daher von verschieden stark
gebundenen Protonen auszugehen ist, erweisen sich die entsprechenden ADC-
Werte wider Erwarten als identisch. Dieses Ergebnis lasst somit keine Aussage uUber
die Sensitivitat der Pulssequenzvarianten ME1-ME4 bezlglich Diffusion zu.
Insbesondere bei ME3 und ME4 kdnnte man aufgrund der starken Spoil-Gradienten
eine gewisse Diffusionswichtung erwarten. Nachdem die beiden Gradienten der
Spoil-Gradienten-Paare jedoch lediglich um die Dauer des Refokussierpulses (6 =
2560 us) voneinander getrennt sind, scheint eine diffusionsbedingte Abschwachung

der Transversalmagnetisierung vernachlassigbar.
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6.2. Sequenzvalidierung am Praparat

6.2.1. Gekiihlt gelagerte Patellae

Die ermittelten T2-Zeiten des Gelenkknorpels sind inhomogen Uuber den
Knorpelquerschnitt verteilt; die transversale Relaxationszeit nimmt von der Knorpel-
Knochen-Grenze (mittlere T2-Zeit Uber alle Praparate = 28.4 ms) zur Knorpel-
oberflache (mittlere T2-Zeit Uber alle Praparate = 49.2 ms) hin zu (Abbildung 5.2.1.1,
Tabelle 5.2.1.1a). Diese zonale Variation der T2-Zeit ist bereits aus friheren Studien
bekannt [Dar97, Dar02, Fra99, Lus00, Mai03, Mos00, Mos01, Smi01, Xia94, Xia98].
Der Vergleich der im Rahmen dieser Arbeit berechneten Werte mit der Literatur zeigt
eine gute Ubereinstimmung. Lisse at al. ermitteln T2-Zeiten, die in humanen
Knorpel-Stanzproben zwischen 10 und 60 ms variieren und in-vivo einen
Wertebereich von 10 bis 50 ms abdecken [LUs00]. Mlynarik et al. finden in humanen
Knorpel-Stanzproben T2-Werte, die zwischen 20 und 100 ms liegen [Mly99]. In vivo
Messungen der T2-Zeit im Patellarknorpel ergeben Werte zwischen 30 und 65 ms
[Mos00] bzw. zwischen 45 und 67 ms [SmiO1]. Dardzinski et al. messen in
asymptomatischen mannlichen Probanden T2-Zeiten, die zwischen 30 und 70 ms
variieren [Dar97]. Obwohl die GroélRenordnung der Literaturwerte mit den
Ergebnissen der vorliegenden Arbeit vergleichbar ist, fallt auf, dass die errechneten
T2-Zeiten in den zitierten Studien tendenziell Ianger sind. Dies ist wohl primar darauf
zuruckzufuhren, dass die transversalen Relaxationszeiten in den vorangehenden
Studien mittels konventioneller (CPMG) Multiecho-Sequenzen ermittelt werden und
damit die Signalbeitrage der stimulierten Echos in die Berechnung der T2-Zeit
eingehen. Anstatt entsprechende Anderungen im Design der zur Datenakquisition
verwendeten Pulssequenz vorzunehmen, versuchen Mosher et al., Smith et al. und
Maier et al., den durch stimulierte Echos bedingten Fehler durch Nicht-
berucksichtigung des ersten Echos (dieses besitzt keine Signalanteile stimulierter
Echos) bei der Kurvenanpassung - d.h. erst im Postprocessing der Bilddaten - zu
reduzieren [Mai03, Mos00, Smi01]. Diese Vorgehensweise erscheint fragwurdig, da
man zum einen bemduht ist, insbesondere unter Berucksichtigung der kurzen T2-
Zeiten im Bereich der Knorpel-Knochen-Grenze eine mdglichst kurze minimale

Echozeit fir einen qualitativ validen Fit zu wahlen aber andererseits gerade dieses
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erste Echosignal von der Berechnung der transversalen Relaxationszeit ausschlief3t.

Ein direkter Vergleich der von der Sequenztechnik (ME1-ME4) abhangigen
Abweichung der apparenten T2-Zeiten von den Referenzwerten (SE) im
Patellarknorpel mit den Resultaten aus den Phantommessungen liefert fur ME3 und

ME4 ein konsistentes Ergebnis (Tabelle 6.2.1.1).

PHANTOM SE ME1 ME2 ME3 ME4
1+2 27.7 ms +29% + 5% -19% -6%

2+3 33.9ms +27% +5% -21% -9%

4+5 48.5 ms + 24% + 5% - 25% - 15%
Mittelwert 36.7 ms +27% + 5% -22% -10%
PATELLA SE ME1 ME2 ME3 ME4
Layer 1 28.4 ms + 44% +21% -14% -4%
Layer 2 34.0 ms +41% +19% - 18% -9%
Layer 3 49.2 ms + 31% +11% -27% - 16%
Mittelwert 37.2 ms + 39% +17% - 20% -10%

Tabelle 6.2.1.1. Von der Sequenztechnik (ME1-ME4) abhangige Uberschatzung / Unterschatzung der
Referenz-T2-Zeiten (SE) im Phantom und im Patellarknorpel. Im Phantom werden jeweils die T2-
Zeiten zweier Probenréhrchen (1+2, 2+3 und 4+5) gemittelt, damit ein verlasslicher Vergleich
(anndhernd identische T2-Referenzwerte im Phantom und in den Praparaten) mit den layerbasierten

Ergebnissen der Praparatmessungen mdglich ist.

Bei ME1 und ME2 allerdings, fallt die Uberschatzung der Referenzwerte im Phantom
und im Patellarknorpel unterschiedlich hoch aus. Daraus ergibt sich die Vermutung,
dass die T2-Zeit-Quantifizierung mittels dieser beiden Pulssequenzvarianten eine
gewisse Abhangigkeit von der Beschaffenheit des untersuchten Objekts aufweist,
was bei einem potentiellen Einsatz der Sequenztechnik fur die Evaluation der T2-Zeit

in anderen Geweben (z.B. in den Bandscheiben oder im Gehirn) unerwiinscht ist.

Betrachtet man die im Phantom und im Praparat konsistente mittlere Unterschatzung
der Referenzwerte um -10% (und damit die konsistent geringste Abweichung von
den Referenzwerten) mittels ME4 und die Tatsache, dass diese Pulssequenzvariante

wie die Referenz-Sequenz (SE) als einzige eine statistisch signifikante
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Unterscheidung aller drei Layer zulasst (Abbildung 5.2.1.2), ist davon auszugehen,
dass sie sich am besten fur die Bestimmung der T2-Zeit in der klinischen Routine
eignet. Diese Feststellung wird auch durch Abbildung 5.2.1.1 unterstutzt, aus der
hervorgeht, dass die semi-quantitativen, farbkodierten T2-Maps von SE und ME4 am
besten Ubereinstimmen. Aus diesem Grund wird fur alle weiteren Fragestellungen
der vorliegenden Arbeit (PAT-Fahigkeit und Magic-Angle-Effekt) ausschlieRlich ME4

verwendet.

Gemal Tabelle 5.2.1.2 liegt die Reproduzierbarkeit der T2-Zeit-Messung mittels ME4
abhangig vom betrachteten Layer zwischen 2.6 und 5.0%. Die tendenziell geringere
Reproduzierbarkeit der T2-Zeiten in Layer 1 - also nahe der Knorpel-Knochen-
Grenze - lasst sich dadurch erklaren, dass das gewahlte Echozeit-Intervall (13.2 bis
105.6 ms) bei der Bestimmung sehr kurzer transversaler Relaxationszeiten, wie sie
in den tiefen Bereichen des Gelenkknorpels zu finden sind, zu Einbulien in der Gute
der Kurvenanpassung fuhrt. Da die Praparate zwischen den Wiederholungs-
messungen nicht bewegt werden, und die Position der MR-Schichten beibehalten
wird, flieBt der durch den ansonsten erforderlichen wiederholten Segmentations-
vorgang gegebene Fehler nicht in die hier bestimmte Reproduzierbarkeit ein. Das
bedeutet, dass sich die ermittelten Werte ausschlie3lich auf die (Sequenz-)Technik
zur Quantifizierung der transversalen Relaxationszeit beziehen. Vergleicht man den
Reproduzierbarkeitsfehler mit dem Unterschied der T2-Zeiten zwischen den
einzelnen Layern, ist er als gering einzuschatzen. Dies gilt auch hinsichtlich der in
der Literatur [Dar97, Dun04, Mos00] beschriebenen fokalen T2-Zeit-Zunahme bei

degenerativ verandertem Knorpelgewebe.

Im Gegensatz zu der homogenen Verteilung der ADC-Werte dber die
Probenrohrchen des MR-Phantoms nehmen die apparenten Diffusionskoeffizienten
der Patella-Praparate von Layer 1 nach Layer 3 von 0.4:10° mm?%s auf 1.3:10°
mm?/s zu (Tabelle 5.2.1.3) und sind demnach um den Faktor 2 bis 4 kleiner als im
Phantom. Nachdem die Unterschatzung der Referenz-T2-Zeiten im Phantom und im

Patella-Praparat mit ME3 und ME4 jedoch vergleichbar sind, kann die urspringlich
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vermutete Auswirkung einer potentiellen Diffusionssensitivitat der Pulssequenzen auf

die Bestimmung der T2-Zeit (6.1) ausgeschlossen werden.

6.2.2. Tiefgekuhlt gelagerte Patellae

Auch bei diesen Praparaten sind die T2-Zeiten des Gelenkknorpels inhomogen uber
den Knorpelquerschnitt verteilt; die transversale Relaxationszeit nimmt von der
Knorpel-Knochen-Grenze (mittlere T2-Zeit Uber alle Praparate = 28.3 ms) zur
Knorpeloberflache (mittlere T2-Zeit Uber alle Praparate = 39.7 ms) hin zu (Tabelle
5.2.2.1a). Ein Vergleich der T2-Zeiten mit den Werten der gekihlt gelagerten
Praparate ergibt folgende Besonderheit: wahrend die mittleren T2-Zeiten in Layer 1
und Layer 2 nahezu identisch sind, ist die mittlere T2-Zeit der tiefgekuhlt gelagerten
Patellae in Layer 3 um etwa 10 ms und damit statistisch signifikant kirzer als bei den
gekuhlt gelagerten Patellae (Abbildung 6.2.2.1., Tabelle 5.2.1.1a, Tabelle 5.2.2.1a).

7 I Gekiihlt gelagerte Patellae
55+ [ Tiefgekdhit gelagerte Patellae

Layer

Abbildung 6.2.2.1. Mittlere T2-Zeiten der einzelnen Layer in den gekuhlt (rot) und den tiefgekuhit
(griin) gelagerten Patellae; dargestellt sind die Daten aus SE. Die Fehlerbalken kennzeichnen das

jeweilige Konfidenzintervall (o. = 0.05).

Angenommen, die transversale Relaxationszeit korreliert - wie von Lusse et al.
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publiziert - mit dem Wassergehalt [LUs00], so lasst sich die bei den tiefgeklhlt
gelagerten Praparaten verkilrzte T2-Zeit in Layer 3 zumindest teilweise darauf
zuruckfuhren, dass das TiefkUhlen und das spatere Auftauen einen
Flissigkeitsverlust im Bereich der Knorpeloberflache bedingt. Auffallig ist auch,
dass sich im Gegensatz zu den gekuhlt gelagerten Patellae die T2-Zeiten der
einzelnen Layer der tiefgekuhlt gelagerten Praparaten in keiner der verwendeten
Pulssequenzen (SE, ME1-ME4) statistisch signifikant voneinander unterscheiden

(Abbildung 5.2.2.1).

Ein direkter Vergleich der von der Sequenztechnik (ME1-ME4) abhangigen
Abweichung der apparenten T2-Zeiten von den Referenzwerten (SE) im
Patellarknorpel der gekuhlt gelagerten Praparate mit den Resultaten aus den

tiefgekuhlt gelagerten Praparaten ist in Tabelle 6.2.2.1 dargestellt.

PATELLA
(gekuhlt gelagert) SE ME1 ME2 ME3 ME4
Layer 1 28.4 ms + 44% +21% -14% -4%
Layer 2 34.0 ms +41% +19% - 18% -9%
Layer 3 49.2 ms +31% +11% -27% - 16%
Mittelwert 37.2 ms + 39% +17% -20% -10%
PATELLA
(tiefgekiihlt gelagert) SE ME1 ME2 ME3 ME4
Layer 1 28.3 ms + 48% + 25% -3% + 8%
Layer 2 33.7 ms + 32% +11% - 16% - 2%
Layer 3 39.7 ms +31% +12% -17% -3%
Mittelwert 33.9 ms +37% +16% -12% 1%

Tabelle 6.2.2.1. Von der Sequenztechnik (ME1-ME4) abhangige Uberschatzung / Unterschatzung der

Referenz-T2-Zeiten (SE) in den gekihlt und tiefgekihlt gelagerten Patellae.

Zwar zeigen die Pulssequenzvarianten ME1 und ME2 beim Vergleich der Mittelwerte
ein konsistentes Ergebnis, allerdings weicht die Uberschatzung der Referenzwerte in
Layer 2 der beiden Praparat-Gruppen deutlich voneinander ab. Wahrend in ME3 die
Unterschatzung der Referenz-T2-Zeiten in Layer 1 und Layer 2 der gekuhlt und
tiefgekuhlt gelagerten Patellae deutlich voneinander abweichen, ergibt ME4 in allen

drei Layern der tiefgekuhlt gelagerten Praparate eine um etwa 10% geringere
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Unterschatzung als in den gekuhlt gelagerten Praparaten. Eine Erklarung fur diese
Beobachtung ist anhand der vorhandenen Daten nicht mdglich. Insgesamt jedoch
scheint die Verwendung moglichst frischer (und ausschliel3lich gekuhlt gelagerter)
Patella-Praparate insbesondere im Hinblick darauf vorteilhaft, dass der Zustand des
entnommenen Gewebes zum Zeitpunkt der Untersuchung weitestgehend den

physiologischen Eigenschaften entspricht.

6.3. Einsatz der parallelen Bildgebung

Die Implementierung der parallelen Bildgebungstechnik in die konventionelle
Pulssequenz ME4 ermdglicht eine - entsprechend der Wahl des Beschleunigungs-
faktors R - deutliche Reduktion der Akquisitionszeit und aufgrund der dadurch
herabgesetzten Anfalligkeit fir Bewegungsartefakte auch die Verwendung der
Sequenztechnik fur in-vivo Untersuchungen. Nachdem die Reduktion der Anzahl an
Phasenkodierschritten bei konstanter Voxelgro3e einer Verkleinerung des FOV
entspricht, bedingt der Einsatz der parallelen Bildgebung jedoch auch einen Verlust

an SNR gemafn

S N Rkonventionell
g-vR

SNRpar = (58)
mit dem ortsabhangigen Geometriefaktor g >1, der die Fahigkeit der gewahlten
Spulenkonfiguration zur Auftrennung der Bildintensitaten in einem Pixel in die
einzelnen Uberlagerten Beitrage beschreibt [Die02]. Eine Reduktion an SNR konnte
zu einer instabilen Kurvenanpassung und daher zu fehlerhaften T2-Zeiten fuhren.
In der vorliegenden Arbeit zeigt die Anwendung der PAT-fahigen Pulssequenz ME4
mit dem GRAPPA-Rekonstruktionsalgorithmus sowohl bei Beschleunigungsfaktor
R =2 und R = 3 lediglich eine mittlere Abweichung der T2-Zeiten um +1% von den
Werten, die aus der konventionellen Pulssequenzvariante ME4 stammen. Diese
Abweichung ist im Hinblick auf die Reproduzierbarkeit der T2-Zeit-Quantifizierung mit
ME4 vernachlassigbar, so dass trotz Reduktion der Akquisitionszeit um etwa 45%

(R=2) bzw. 61% (R = 3) im Vergleich zur konventionellen Sequenz (Akquisitionszeit
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von etwa 13 Minuten) valide T2-Zeiten aus der PAT-Version von ME4 hervorgehen.
Die Verwendung des SENSE-Rekonstruktionsalgorithmus resultiert bei Beschleuni-
gungsfaktor R = 2 und R = 3 in einer mittleren Abweichung der T2-Zeiten um -4%
bzw. +7% von den Werten, die aus der konventionellen Pulssequenzvariante ME4
stammen. Auch wenn in dieser Arbeit die parallele Bildgebungstechnik nur
exemplarisch an einem makroskopisch intakten Patella-Praparat erprobt wird,
sprechen die Ergebnisse fur eine Einsatzfahigkeit der parallelen Bildgebungstechnik
zur Quantifizierung der T2-Zeit des Gelenkknorpels. Tendenziell sollte dabei

allerdings die Bildrekonstruktion im k-Raum (z.B. GRAPPA) bevorzugt werden.

Diese Aussage wird auch durch die Ergebnisse des SNR-Vergleichs zwischen der
konventionellen und der PAT-fahigen Pulssequenzvariante ME4 unterstutzt (Tabelle
5.3.2). Wahrend der Uber den gesamten Knorpelquerschnitt und den gesamten
Echozug gemittelte SNR-Wert beim GRAPPA-Rekonstruktionsalgorithmus 80%
(R=2) bzw. 68% (R = 3) des SNR-Werts der konventionellen Sequenz betragt, sind
es beim SENSE-Rekonstruktionsalgorithmus lediglich 62% (R = 2) bzw. 52% (R = 3).
Damit liegt das tatsachliche SNR bei der Rekonstruktion im k-Raum bei R = 2 bzw.
R = 3 um mindestens 9% bzw. 10% uber, bei der Rekonstruktion im Bildraum um
mindestens 10% bzw. 6% unter dem theoretisch berechneten Wert (R = 2: SNR =

71%; R = 3: SNR = 58%; hier wird vom Idealfall g = 1 ausgegangen).

6.4. Magic-Angle-Effekt in-vivo

In der Literatur ist ausschlieRlich eine in-vivo Studie verfugbar, die sich mit der
Abhangigkeit der T2-Zeit von der Orientierung des humanen Gelenkknorpels in
Bezug auf das stationare Magnetfeld I§O beschaftigt [Mos01]. Der Einfluss des
Magic-Angle-Effekts wird von Mosher et al. an 8 asymptomatischen Probanden (mit
einem mittleren Alter von 31 Jahren) mittels eines 3 T Ganzkdérper-MR-Tomographen
in einer sagittalen Schicht im dorsalen Anteil des femoralen Knorpels untersucht. Die
Orientierungsabhangigkeit der transversalen Relaxationszeit wird anhand von T2-

Profilen bestimmt, die auf die Knorpeldicke normiert sind. Wahrend ex-vivo Studien
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an tierischen Knorpel-Stanzproben bei Ausrichtung der Probe unter dem Winkel 9,5
eine maximale Zunahme der T2-Zeit im Bereich der Radialzone des Knorpels
beschreiben [Go098, Xia98], finden Mosher et al. eine maximale Zunahme der T2-
Zeit um 29% im obersten Drittel des Knorpelquerschnitts wahrend die Zunahme im

Bereich der Radialzone lediglich 9% betragt [Mos01].

Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit an insgesamt 20 gesunden Probanden
unterstitzen die Resultate der bisherigen ex-vivo Studien. Sowohl im medial
dorsalen, lateral dorsalen als auch im lateral ventralen Anteil des femoralen
Gelenkknorpels ist die orientierungsabhangige Zunahme der T2-Zeit in Layer 1, der
aus histologischer Sicht die Radialzone abdeckt, mit +28%, +30% bzw. +52% am
ausgepragtesten und statistisch signifikant (Abbildung 5.4.1). In Layer 3, der aus
histologischer Sicht die Tangential- und Teile der Transitionalzone enthalt, erweist
sich die orientierungsabhangige Zunahme der T2-Zeit mit +18%, +13% bzw. +7% als
am geringsten und statistisch nicht signifikant (Abbildung 5.4.1). Auch wenn in dieser
Arbeit keine Korrelation zu histologischen Untersuchungen (zum Beispiel die
Rasterelektronenmikroskopie fur die Darstellung des Kollagenfaserverlaufs bzw. die
Safranin-O-Farbung zur semiquantitativen Bestimmung der Proteoglykanverteilung)
zur Verfligung steht, deuten die Ergebnisse darauf hin, dass der anisotrope
Kollagenfaserverlauf Uber den Knorpelquerschnitt zumindest teilweise das stark
orientierungsabhangige Verhalten der T2-Zeit in Bezug auf das Hauptmagnetfeld BO
vermittelt. In dem Bereich des gekrimmten femoralen Knorpels, der sich in Magic-
Angle-Stellung befindet (d.h. der Normalenvektor der Knorpeloberflache des
betrachteten Anteils schlieRt mit dem stationdren Magnetfeld B, den Winkel 9y,
ein) verlaufen die Kollagenfasern der Radialzone parallel zum Normalenvektor der
Knorpeloberflache und schlieRen daher mit dem stationdren Magnetfeld B, den
Winkel 9,,, ein. Dies fuhrt gemall (49) zu einer Minimierung der dipolaren
Wechselwirkung zwischen den mit dem Kollagenfasergerist assoziierten Protonen
und folglich zu einer Maximierung der T2-Zeit. Die Kollagenfasern der Transitional-
bzw. Tangentialzone verlaufen in dem betrachteten Bereich des Gelenkknorpels

ungerichtet bzw. annahernd senkrecht zum Normalenvektor der Knorpeloberflache,
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so dass nur ein geringer Teil der in der Transitionalzone zufallig unter dem Winkel
9y orientierten Kollagenfasern eine Auswirkung des Magic-Angle-Effekts auf die
entsprechende T2-Zeit vermittelt. In Layer 2, der neben Teilen der Transitional- auch
noch Teile der Radialzone umfasst, ist vor allem in den medial dorsalen und lateral
ventralen Anteilen des femoralen Gelenkknorpels eine deutliche Verlangerung der
T2-Zeit um +24% und +31% in der Magic-Angle-Stellung zu beobachten. Inwieweit
die durch hohes Wasserbindungsvermogen charakterisierten Proteoglykane, die
regelmaldig an die Kollagenfasern koppeln, das dargestellte Verhalten der T2-Zeit

beeinflussen, ist im Rahmen dieser Arbeit nicht abzuschatzen.

Die offensichtlichen Unterschiede in dem von der Lokalisation (medial dorsal, lateral
dorsal oder lateral ventral) abhangigen Betrag der T2-Zeit-Zunahme konnten
einerseits auf die unterschiedliche Belastung der einzelnen Gelenkanteile und die
damit verbundene unterschiedliche Wasserverteilung Uber den Knorpelquerschnitt
zuruckzufuhren sein. Andererseits konnte die aus fruheren Studien bekannte
Beobachtung, dass die Morphologie des Knorpels von Gelenk zu Gelenk und sogar
innerhalb einer Gelenkflache variiert [Cla71, Cla90, Put93], einen moglichen
Erklarungsansatz fur das ortsabhangig unterschiedliche Verhalten der transversalen
Relaxationszeit liefern. Um dem nachzugehen, ware eine Untersuchung des Magic-
Angle-Effekts in verschiedenen Beugestellungen des Kniegelenks erforderlich. Dies
ist jedoch aufgrund des limitierten Volumens der Extremitatenspule praktisch nicht
durchfuhrbar.

In Anbetracht der teilweise statistisch signifikanten lokalen T2-Zeit-Zunahme um bis
zu 52% (gemittelt Uber alle Probanden) durch die Richtungsabhéangigkeit der
dipolaren Wechselwirkung und der dadurch bedingten lokalen Aufhebung der
inhomogenen Verteilung der T2-Zeit Uber den Knorpelquerschnitt (Abbildungen
5.4.2a-c), muss die Auswirkung des Magic-Angle-Effekts insbesondere dann
berlcksichtigt werden, wenn eine Abgrenzung von intaktem und degenerativ

geschadigtem Knorpelgewebe anhand von T2-Maps beabsichtigt ist.

101



6.5. Ausblick

Die Quantifizierung des Gelenkknorpels mittels der im Rahmen der vorliegenden
Arbeit validierten Multiecho-Sequenz ME4 ist am Institut fur Klinische Radiologie
mittlerweile Gegenstand mehrerer medizinischer Doktorarbeiten. Dabei stehen
unterschiedliche Aspekte der transversalen Relaxationszeit im Vordergrund:
unter anderem wird Uberpruft, inwiefern sich Alter und Geschlecht auf den Verlauf
der T2-Zeit Gber die Flache und den Querschnitt des Patellarknorpels auswirken, und
wie sich die T2-Zeit vor und nach Belastung in den verschiedenen Kompartimenten
des Kniegelenks bei gesunden Probanden und Patienten mit einer Chondromalazie
verhalt. Anhand einer Reproduzierbarkeitsstudie innerhalb einer Reihe mehrerer
voneinander unabhangiger, zeitlich versetzter Messungen an jungen, gesunden
Probanden soll das Verfahren der T2-Zeit-Bestimmung auf Eignung zur
Durchfihrung von Verlaufskontrollen hinsichtlich der Knorpelintegritat getestet
werden. Nachdem auffallt, dass sowohl die transversale Relaxationszeit als auch der
apparente Diffusionskoeffizient ein inhomogenes Verhalten im Gelenkknorpel
zeigen, wird an Patella-Praparaten ein potentieller Zusammenhang zwischen beiden
Parametern und der Morphologie des Knorpelgewebes untersucht. Um den am
Gelenkknorpel beobachtbaren und in dieser Arbeit in-vivo nachgewiesenen Magic-
Angle-Effekt und dessen Ursache besser zu verstehen, beschaftigt sich eine weitere
medizinische Doktorarbeit mit der T2-Zeit-Quantifizierung von Patella-Praparaten
unter verschiedenen Winkelstellungen relativ. zum stationdren Magnetfeld. Im
Anschluss an native MR-Messungen werden die einzelnen Knorpelbestandteile, die
als ursachlich fur den Magic-Angle-Effekt gelten, mittels enzymatischer Andauung
mit Hyaluronidase und Kollagenase selektiv aus dem Gelenkknorpel entfernt.
Daraufhin wird erneut das Verhalten der T2-Zeit unter verschiedenen Winkel-
stellungen der Praparate bezuglich der Magnetfeldachse untersucht und mit den
nativen Ergebnissen verglichen. Erganzend werden die T2-Maps mit den Resultaten
histologischer Verfahren (Safranin-O-Farbung, Rasterelektronenmikroskopie, Was-
sergehaltsbestimmung) an Knorpel-Stanzproben der Praparate korreliert. Diese
Studie konnte erstmals eine quantitative Abschatzung des Einflusses der

Proteoglykane und der Kollagenfasern auf den Magic-Angle-Effekt ermdéglichen.
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Nachdem das Institut zwischenzeitlich Gber einen 3 T Ganzkérper-MR-Tomographen
(Magnetom Trio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) und eine 8-
Kanal-Extremitatenspule verfigt, wurde die im Rahmen der vorliegenden Arbeit
entwickelte und validierte Pulssequenz auch auf das leistungsfahigere MR-System
ubertragen. Erste Probandenmessungen mit der PAT-fahigen Sequenzvariante
erweisen sich als auflerst viel versprechend (Abbildung 6.5.1). Aufgrund des
ausgezeichneten SNR-Verhaltens, der deutlichen Reduktion potentieller Bewe-
gungsartefakte und der signifikanten Verklrzung der Akquisitionszeit sowie der damit

verbundenen Steigerung des Untersuchungskomforts befinden sich erste Patienten-

studien bereits in Planung.

Abbildung 6.5.1. Reprasentative axiale MR-Schicht des Kniegelenks bei 3 T mit der konventionellen

(links) und der PAT-fahigen Pulssequenz ME4 (rechts) (G2: R = 2, GRAPPA).
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7. ZUSAMMENFASSUNG

Die vorliegende Arbeit beschaftigt sich mit der nicht-invasiven Quantifizierung des
humanen hyalinen Gelenkknorpels mittels der transversalen Relaxationszeit in der
MRT unter klinischen Bedingungen. Motivation fir die vorliegende Arbeit ist die
grol’e Bedeutung, die der Knorpelintegritdt in der Pathogenese der Arthrose
zugeschrieben wird. Vorausgehenden Studien zufolge zeichnet sich die T2-Zeit als

viel versprechende GrolRde flr eine quantitative Beurteilung der Knorpelintegritat ab.

Nachdem die publizierten knorpelspezifischen T2-Zeiten in Abhangigkeit von der
verwendeten Sequenztechnik variieren, ist fur zuklnftige Fragestellungen eine
experimentelle Untersuchung dieses Zusammenhangs unabdingbar. Ziel der Arbeit
ist es daher, vier verschiedene Mehrschicht-Multiecho-Sequenz-Varianten fur die T2-
Zeit-Quantifizierung zu entwickeln, an einem Ganzkérper-MR-Tomographen zu
implementieren und mittels einer als Referenz dienenden Spinecho-Sequenz an
einem dedizierten MR-Phantom sowie an insgesamt 10 Patella-Praparaten auf
Validitat zu Uberprifen. Mit Hilfe der erstellten Auswerteroutine kann die T2-Zeit
pixelbasiert bzw. regional evaluiert werden. Damit das Messverfahren auch im
Rahmen eines klinischen Untersuchungsprotokolls zum Einsatz kommen kann, wird
die Akquisitionszeit der Pulssequenz, die am besten zur Quantifizierung der
knorpelspezifischen T2-Zeit geeignet scheint, durch Einbinden der parallelen
Bildgebungstechnik optimiert. Durch diesen Schritt 1asst sich die Messzeit um bis zu
61% verklrzen, was eine deutliche Reduktion potentieller Bewegungsartefakte und
eine signifikante Steigerung des Patientenkomforts zur Folge hat. Damit ist die
vorliegende Arbeit die erste, die die Durchfuhrbarkeit der T2-Zeit-Quantifizierung des
Gelenkknorpels mit Unterstlitzung der parallelen Bildgebung zeigt. Abschlielend
wird mittels der validierten Pulssequenz an insgesamt 20 gesunden Probanden die
Auswirkung des Magic-Angle-Effekts, der in der klinischen Anwendung ein
relevantes Problem darstellt, auf das Verhalten der transversalen Relaxationszeit
an drei verschiedenen Lokalisationen des femoralen Gelenkknorpels untersucht. Die
Ergebnisse geben eine Ubersicht an die Hand, wo und in welchem AusmaR mit den

entsprechenden Artefakten zu rechnen ist.
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