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Vorwort

Weiterentwicklungen in der Leberchirurgie und der Ein-
satz neuartiger minimalinvasiver bildgefiihrter Interven-
tionen riicken die Leber immer mehr in den Fokus der
Radiologie. Gleichzeitig ist es fiir die Therapieplanung
und das interventionelle Vorgehen entscheidend, hepati-
sche Raumforderungen verldsslich nachzuweisen und be-
reits artdiagnostisch zuzuordnen. Hier ist die MRT der Le-
ber heute fiir viele die radiologische Modalitdt der Wahl.

Das vorliegende Buch illustriert die MRT der Leber in
Kombination mit leberspezifischen Kontrastmitteln, wel-
che die Detektion kleiner Leberraumforderungen verbes-
sern und die Diagnosefindung erleichtern.

Unser zentrales Anliegen ist es, Ihnen die MRT der Le-
ber von der Sequenztechnik iiber die Patientenvorberei-
tung bis hin zur Bildinterpretation systematisch und pra-
xisnah zu vermitteln.

Da ein grundlegendes Verstindnis der MR-Sequenz-
technik die Voraussetzung fiir eine optimale Unter-
suchungsplanung und eine gute Bildqualitit darstellt,
sind die ersten Kapitel dem Sequenzprotokoll gewidmet.
Dabei werden fiir jeden Sequenztyp die Indikation, die
theoretischen Grundlagen und die Moglichkeiten der
Bildoptimierung diskutiert.

Das vorgestellte Sequenzprotokoll wird dann schema-
tisch genutzt, um die typischen Charakteristika der wich-
tigsten hepatischen Raumforderungen zu illustrieren.
Auch hier folgt jedes Kapitel dem gleichen Aufbau mit
einer kurzen Vorstellung der Raumforderung und den
bildmorphologischen Eigenschaften in jeder Sequenz. Ab-
gerundet werden die klinischen Kapitel durch ausfiihr-
liches Bildmaterial, um die typische Bildmorphologie zu

festigen und Variationen zu trainieren. Das Buch erhebt
explizit keinen Anspruch auf Vollstandigkeit, sondern be-
schrankt sich auf die klinisch wichtigsten, zahlenmdRig
relevantesten Leberraumforderungen im Sinne eines
Nachschlagewerks und Bildatlasses.

Wir wiinschen Thnen viel Freude beim Lesen und hof-
fen, dass dieses Buch [hnen bei der Befundung von MRT-
Untersuchungen der Leber in der klinischen Routine eine
Hilfe bietet.

Ein groBes Dankeschén geht an Dr. Bernhard Schna-
ckenburg (MR-Physiker, Philips GmbH) fiir die Untersttit-
zung im klinischen ,Sequenz-Alltag”, wie auch fiir die
Uberarbeitung der technischen Kapitel. Seinen kritischen
Anmerkungen und Tipps verdanken wir die exzellente
Qualitdt unserer MRT-Untersuchungen.

Dank gilt auch Prof. Dr. med. Jens Ricke (Direktor der
Klinik fiir Radiologie und Nuklearmedizin der Universitdt
in Magdeburg). Seine Expertise auf dem Gebiet der loka-
len Therapie maligner Leberldsionen, wie auch die Pas-
sion fiir eine klinisch fundierte interventionelle Radio-
logie haben die Erstellung dieses Buchs erst moglich ge-
macht.

Besonders bedanken méchten wir uns bei unseren Fa-
milien, ohne deren Unterstiitzung und Verstindnis fiir
unsere Projekte dieses Buch nie zustande gekommen
ware.

Magdeburg, im Herbst 2016,
Frank Fischbach
Katharina Fischbach
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Kapitel 1

Grundlagen der MR-
Bildgebung




1.1 RZ und Bildkontrast

1 Grundlagen der MR-Bildgebung

1.1 Relaxationszeit und Bild-
kontrast

» T2- und T1-Relaxationszeit. Der aufRerordentliche
Weichteilkontrast der MR-Bildgebung beruht {iber-
wiegend auf den Relaxationsphdnomenen der Wasser-
stoffatomkerne (Protonen). Die Protonen besitzen eine
Eigenrotation (Spin), die mit dem Aufbau eines Magnet-
feldes einhergeht. Im starken Magnetfeld des Scanners
orientieren sich diese einzelnen Magnetfelder tiberwie-
gend entlang der Hauptachse des Feldes in paralleler (mit
dem Magnetfeld) Ausrichtung und drehen sich um die
eigene Achse analog einem Kreisel. Dieser Vorgang wird
Prizession genannt. Dabei ist die Prdzessionsfrequenz
proportional zur angelegten Feldstirke (Larmor-Fre-
quenz). Die individuellen Magnetfelder addieren sich zu
einem Nettomagnetfeld, das parallel zum duRReren Mag-
netfeld orientiert ist und sich mit der Larmor-Frequenz
um die eigene Achse dreht. Durch einen zugefiihrten
Hochfrequenzimpuls wird das Nettomagnetfeld nun aus
seiner longitudinalen Ausrichtung in den angeregten Zu-
stand der Quermagnetisierung gekippt und induziert
dann in einer Empfangsspule ein Signal (> Abb. 1.1). Da-
bei kommt es, bestimmt durch die T2-Relaxationszeit
(RZ) des Gewebes, zur Aufficherung der Magnetfelder
(Dephasierung). Daraus resultiert ein deutlicher Signal-
abfall (Free Induction Decay, FID). Die Schaltung der Gra-
dienten und Magnetfeldinhomogenitdten beschleunigen
die Dephasierung zusitzlich (s. Kap. 1.2). Durch einen
Umkehrimpuls lassen sich die Spins aber wieder repha-
sieren, indem die Laufrichtung der Protonen gedreht

2 >

3

wird. Es entsteht ein sog. Echo des Signals, das dann aus-
gelesen wird. Deutlich langsamer als die Dephasierung
kehren die Spins in ihren Ausgangszustand der longitudi-
nalen Orientierung zuriick. Diese Zeit ist ebenfalls gewe-
beabhdngig und wird als T1-Relaxationszeit (RZ) definiert
(» Abb. 1.1).

T1- und T2-RZ des Lebergewebes betragen bei einer
Feldstdarke von 1,5T 560 ms (+50) und 46 ms (+6). Da die
Zeiten von der Feldstdrke abhdngig sind, steigt die T1-RZ
bei einer Feldstdrke von 3,0 T auf 800 ms (+75). Die T2-RZ
bleibt nahezu unverdndert bei 34 ms (+4) [1] [5].

> Repetitionszeit. Grundsdtzlich werden die Protonen
im Rahmen einer MRT-Sequenz wiederholt hochfrequen-
ten (HF) Impulsen ausgesetzt: Die Zeit zwischen 2 auf-
einanderfolgenden Anregungsimpulsen wird als Repetiti-
onszeit (TR) bezeichnet (> Abb. 1.1). Ist diese kiirzer als
die T1-RZ, kann sich die Magnetisierung des Gewebes
nicht vollstdndig erholen und die maximal mit einem An-
regungsimpuls zu erreichende Signalintensitdt wird nied-
riger. Daher unterscheiden sich die Signale unterschiedli-
cher Gewebe abhdngig von ihrer T1-Zeit und der einge-
stellten TR in der T1w Bildgebung. Will man den Effekt
von T1 auf das Signal minimieren, muss TR deutlich ldan-
ger als T1 sein (TR>3xT1).

» Echozeit. Die Zeit zwischen der Anregung und der Sig-
nalauslese ist die Echozeit (TE) (> Abb. 1.1). Gewebe mit
kurzen T2-Zeiten verlieren bei steigender Echozeit durch
die beschleunigte Dephasierung der Spins zunehmend an
Signal in der T2w Bildgebung.

T—

Anregung Dephasierung

Bo

180°

Rephasierung

Relaxation

- Echozeit (TE)

Abb. 1.1 Pulsschema, Anregung und Relaxation.

- Repetitionszeit (TR) >|

1 Echo
\
-

1: Quermagnetisierung resonanter Protonenspins durch den HF-Anregungsimpuls (90°).
2: Zunehmende Dephasierung und initialer Signalverlust (FID) bestimmt durch die T2-RZ, Gradientenschaltung und Magnet-

feldinhomogenitaten.

3: Echosignalauslese nach Rephasierung durch Umkehrimpuls (180°) fiir Spin-Echo-Technik oder Gradientenumkehr fiir Gradienten-

Echo-Technik.

4: Zunehmende Wiederherstellung der longitudinalen Magnetisierung bestimmt durch die T1-RZ.

11
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Grundlagen

1.2 Raumliche Zuordnung der
Protonenspins

1.2.1 Ortskodierung in der Ebene

» Phasenkodier- und Auslesegradient. Wihrend das
externe statische Magnetfeld die Prazessionsfrequenz der
Spins bestimmt, entsteht durch die Anlage eines Feldstar-
kegradienten eine lineare Verdnderung der Frequenz der
Spins entlang des Gradienten (> Abb. 1.2). Vor der Daten-
akquisition wird nun ein sog. Phasenkodiergradient kurz
ein- und wieder ausgeschaltet. Dadurch wird die Drehung
der Magnetfelder der Protonen entlang des Gradienten
kurz beschleunigt. Nach Abschalten des Phasenkodiergra-
dienten drehen sich alle Spins zwar erneut mit derselben
Geschwindigkeit, aber infolge der kurzen intermittieren-
den Beschleunigung unterscheidet sich ihre Phasenlage.
Im Anschluss erfolgt orthogonal der sog. Frequenz- oder
Auslesegradient, der dazu fiihrt, dass das Signal verschie-
dene Frequenzkomponenten enthdlt. Dieser Gradient
bleibt geschaltet, bis die Signalauslese der Spins abge-
schlossen ist. Somit lassen sich die Spins durch eine un-
terschiedliche Phasenlage und Frequenzkomponenten
voneinander unterscheiden (> Abb. 1.2).

» k-Raum. Die gesammelten Rohdaten der MR-Bild-
gebung werden in eine abstrakte Matrix - den k-Raum -
transformiert. Den k-Raum kann man sich als viereckigen
Datenraum vorstellen, in dem die Frequenzinformationen
der Signale gesammelt werden. Die Amplituden der Fre-
quenzkomponenten bestimmen dabei entsprechend ihrer
rdumlichen Zuordnung die Helligkeit des Bildpunktes.

Der k-Raum wird unterteilt durch 2 senkrecht zueinan-
der stehende Achsen. Die Frequenzachse bildet horizon-
tale Linien oder Zeilen. Die Phasenachse ist vertikal dazu
orientiert. Die Anzahl der Linien, die den k-Raum unter-
teilen, entspricht seiner Phasenmatrix. Diese Linien wer-
den in weitere Datenpunkte unterteilt, welche die Fre-
quenzmatrix des Bildes darstellen. Die Linien in der obe-
ren Halfte des k-Raumes werden als positive, die in der
unteren Halfte als negative Linien bezeichnet
(» Abb. 1.2).

Die Lokalisation der Linien hat einen entscheidenden
Einfluss auf das MR-Bild. Der Kontrast des Bildes wird
durch die zentralen Linien reprdsentiert. Die duf3eren
Linien zeichnen die Kanten des Bildes - also dessen
Scharfe - auf.

Der Gradient wird fiir die Auslese jeder k-Raum-Linie
(Phasenkodiergradient) mit einer zu- oder abnehmenden
Amplitude erneut geschaltet. Mit der Steigung des Pha-
senkodiergradienten konnen so die verschiedenen Linien
ausgewdhlt werden. Dabei wdhlen steile Gradienten die
duBeren und Gradienten mit einer leichten Steigung die
zentralen Linien aus. Die Anzahl der Phasenkodierschritte
bestimmt so die Matrix des Bildes in Phasenkodierrich-

tung, und die repetitive Schaltung ist verantwortlich fiir
die Messdauer der Sequenz.

1.2.2 Schichtabgrenzung im
2D-Verfahren

» Anregungsimpuls. Die Selektion der Schicht wird bei
dem planaren, zweidimensionalen (2D) Verfahren durch
den Anregungsimpuls bestimmt. Dabei definiert der
schichtkodierende Gradient die Position der Schicht, in-
dem er die Drehfrequenz der Spins linear {iber das ge-
samte Volumen leicht ansteigen bzw. abfallen ldsst. Da
der eingestrahlte Anregungsimpuls eine bestimmte Breite
an Frequenzen (Bandbreite) besitzt und die longitudinale
Magnetisierung nur beeinflusst wird, wenn die Frequenz
des eingestrahlten Impulses mit der Prizessionsfrequenz
der Protonen {iibereinstimmt (Resonanz), ldsst sich tiber
die Breite des abgegebenen Frequenzspektrums als auch
iber die Steilheit des Gradienten die Position und Dicke
der geplanten Schicht definieren (> Abb. 1.3). Die Mag-
netisierung auflerhalb des Frequenzbandes bleibt unbe-
einflusst. Phasen- und Frequenzkodiergradienten werden
im Anschluss geschaltet und fiithren zu einer Trennung
der Phasenlage der so vorher angeregten Spins.

» Schichtabstand. Da die Frequenzbreite technisch be-
dingt nicht exakt eingehalten werden kann, entsprechen
die Anregungsimpulse keinem idealen Rechteck. Um den
Kontrast der Nachbarschicht nicht zu beeinflussen, wird
beim 2D-Verfahren deshalb ein Abstand zwischen den
Schichten eingehalten (ca.10 % der Schichtdicke).



1.2 Raumliche Zuordnung

Frequenzgradient

Abb. 1.2 k-Raum und Ortskodierung.

I: Durch das statische Magnetfeld drehen sich die Protonen im Kreis um die eigene Achse (=), abhdngig von der Feldstdrke mit einer
bestimmten Frequenz (~).

II: Einschalten des Phasenkodiergradienten beschleunigt die Drehung der Protonen entlang der x-Achse von links nach rechts.

Ill: Nach Abschalten des Phasenkodiergradienten drehen sich alle Protonen wieder mit derselben Frequenz, unterscheiden sich aber von
links nach rechts in der Phasenlage.

IV: Einschalten des orthogonalen Frequenzkodiergradienten wéhrend der Auslese beschleunigt die Drehung in der y-Achse von unten
nach oben. Die Protonen sind nun durch unterschiedliche Phasenlagen und Frequenzen gekennzeichnet und lassen sich im Raum
zuordnen.
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HF-Impulse und Echo

\
N Schicht-
N
%\, auswahl

Phasenkodier-
gradienten (Gx)

n-mal

Frequenzkodierung

I
Frequenzkodier-
gradient (Gy)

Abb. 1.3 Spin-Echo-Puls-Sequenz und
2D-Schichtauswahl.

I: Durch Schalten der Schichtkodiergradien-
ten (Gz) drehen sich die Protonen durch die
Abhangigkeit der Drehfrequenz von der
Feldstdrke in kraniokaudaler Richtung mit
unterschiedlicher Geschwindigkeit. Da nur
die Protonen angeregt werden, bei denen
Drehfrequenz und Anregungsfrequenz
Ubereinstimmen, bestimmt die eingestrahl-
te Frequenzbreite (<) und/oder die Steige-
rung des Gradienten (a) die Schichtdicke
(). Nur Protonen in dieser Schicht werden
in die transversale Ebene gekippt. Protonen
oberhalb sind zu langsam, und unterhalb
der Schicht zu schnell, um mit dem Impuls
in Resonanz zu treten.

II: Schalten des Phasenkodiergradienten
(Gx) zwischen den beiden HF-Impulsen, um
die Phasenlage der Protonen innerhalb der
angeregten Schicht zu verandern. Die Stei-
gerung des Gradienten wird fiir jede Zeile
des k-Raums angepasst. Damit bestimmt
die Anzahl der geschalteten Gradienten (n)
die Matrix des Bildes in Phasenkodierrich-
tung. Die Anzahl der Wiederholungen fiihrt
entsprechend zu einer Verldngerung der
Messzeit.

IlIl: Schalten der Frequenzkodiergradienten
(Gx) wahrend der Echoauslese fiir die
raumliche Zuordnung der Spins innerhalb
der Schicht entlang der y-Achse.



1.3 Raumliche Auflésung

Abb. 1.4 Einzel- und Multischichtverfahren.
a Einzelschichtverfahren mit sequenzieller Schichtauslese.
b Multischichtverfahren mit verschachtelter Schichtmessung.

1.2.3 Einzelschicht- und
Multischichtverfahren

Im Einzelschichtverfahren wird die Datenauslese einer
Schicht komplett abgeschlossen, bevor die ndchste
Schicht adressiert wird.

Beim Multischichtverfahren ist die Schichtmessung
verschachtelt und lduft verkniipft Giber das adressierte
Volumen (> Abb. 1.4). Man nutzt damit die Wartezeit
einer TR-Periode und beginnt weitere Schichten auszule-
sen. Dadurch verldngert sich allerdings die Zeit fiir die
komplette Auslese der einzelnen Schicht (=Schichtschlei-
fenzeit). Grundsatzlich kann es sinnvoll sein, die gewdhlte
Repetitionszeit ein wenig zu variieren, da die mogliche
Anzahl an Schichten, die mit einer Anregung ausgelesen
werden konnen, von der Linge der eingestellten TR ab-
hangt.

1.2.4 Schichtabgrenzung im
3D-Verfahren

Im Gegensatz zum 2D-Verfahren wird bei einem dreidi-
mensionalen (3D) Ansatz die rdumliche Kodierung tiber
die Phasenlage auf die Schichtselektion erweitert. Dabei
werden nicht mehr einzeln diinne Schichten, sondern das
gesamte Volumen durch einen selektiven Impuls ange-
regt. Dieses Volumen wird dann durch weitere Phasenko-
diergradienten in Schichtselektionsrichtung unterteilt.
Man spricht nicht mehr von Schichten, sondern von Par-

titionen. Fiir jede Partition miissen allerdings alle Phasen-
kodierschritte in der Bildebene wiederholt werden, so-
dass sich die Messzeit im Vergleich zur Akquisition einer
einzelnen Schicht deutlich verldngert. Der Vorteil der 3D-
Technik ist eine liickenlose Abdeckung des Volumens. Zu-
sdtzlich kann durch Interpolation der Daten die doppelte
Anzahl an Partitionen mit halber Schichtdicke ohne Sig-
nalverlust rekonstruiert werden. Dadurch werden Partial-
volumeneffekte minimiert und weitere Rekonstruktionen
des primdren Datensatzes in anderen Raumebenen er-
moglicht (s. Kap. 1.3.1).

1.3 Raumliche Auflosung,
Messzeit und SNR

1.3.1 Bildmatrix und Schichtdicke

» Matrix. Die Matrix des Bildes wird durch die Anzahl
der Pixel in x- und y-Richtung und somit durch die Steil-
heit des Frequenzkodiergradienten und die Anzahl der
Phasenkodierschritte in orthogonaler Richtung bestimmt.
Sie ldsst sich aus der gewdhlten MessfeldgrdfSe (Field of
View, FOV) und der PixelgrdfSe berechnen. Entscheidend
fiir die Detailerkennbarkeit ist jedoch die raumliche Auf-
16sung, d. h. die PixelgréRe und die Schichtdicke!

Matrix = ﬂ
Pixel
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Praxistipp

Eine Optimierung der raumlichen Auflésung ist insbeson-
dere notwendig, um auch kleinste Leberldsionen abzu-
grenzen. Diinne Schichten vermeiden eine unscharfe Ab-
bildung von Gewebegrenzflachen.

Uberschreitet die gewihlte Schichtdicke die Ausdehnung
der abzubildenden Struktur, entsteht eine Signaliiber-
lagerung der Struktur mit dem angrenzenden Gewebe.
Dieses Phdnomen fiihrt zur Verschlechterung der Detail-
erkennbarkeit und wird als Partialvolumeneffekt bezeich-
net.

» SNR und Messzeit. Die erreichbare rdumliche Auf-
16sung wird aber durch das Signal-zu-Rausch-Verhdltnis
(SNR) und die Messzeit beschrdnkt. Ein zunehmendes
Rauschen verschlechtert den Bildeindruck, und Struktu-
ren mit geringem Kontrast verschwinden durch das ab-
nehmende Signal. Ziel ist die Kombination eines mog-
lichst hohen SNR mit der bestmdéglichen Auflésung inner-
halb einer méglichst kurzen Messzeit.

Da jeder Wasserstoffkern seinen Beitrag zum Signal
leistet, sinkt das Signal, wenn sich die Anzahl der Wasser-
stoffkerne mit Abnahme der Grof3e der Volumenelemente
(Voxel) reduziert. Diese Voxel werden durch die Pixelfla-
che und die Schichtdicke definiert. Durch eine Halbierung
der Schichtdicke reduziert sich so das SNR um den Faktor
2 (» Abb. 1.5). Eine Verdoppelung der Anzahl der Phasen-
kodierschritte (kleinere Pixel in Phasenkodierrichtung)
reduziert das SNR etwa um ein Drittel [4], gleichzeitig
steigt die Messzeit proportional zur Steigerung der Pha-
senkodierschritte (» Abb. 1.5).

Tiw

in Phase

Tiw
in Phase

Abb. 1.5 SNR und Auflosung.

1.3.2 Interpolation der Daten

Die Dateninterpolation erlaubt, den Bildeindruck zu ver-
bessern und Teilvolumeneffekte zu minimieren, ohne die
Messzeit zu beeinflussen.

Die einfachste Form ist die lineare Interpolation. Dabei
wird zwischen die Pixel jeweils ein weiteres Raumele-
ment geschoben, dessen Signalintensitdt sich aus den
Mittelwerten der direkten Nachbarn ergibt. Bei der Fou-
rier-Interpolation oder dem Zero-Filling wird die Dimen-
sion des k-Raumes in jeder Richtung vergréf3ert. Das Zen-
trum wird nun mit den eigentlichen Daten der Messung
gefiillt. Die nicht gemessene Umrandung wird mit auf
Null gesetzten Daten aufgefiillt. Der Algorithmus ent-
spricht vereinfacht 2 {ibereinander gelagerten Bildern,
die um jeweils ein halbes Pixel oder Raumelement zuei-
nander verschoben sind. Daher wird die Technik auch als
Voxel-Shifted-Interpolation bezeichnet. Bei dieser Technik
teilen sich kleine Strukturen zwischen 2 Pixeln die Signal-
intensitdt. Wird die Matrix nun um ein halbes Pixel ver-
schoben, wird auch die gesamte Signalintensitdt in ein
Pixel verschoben, wodurch Teilvolumeneffekte minimiert
werden (s. Kap. 2.2.1).

1.3.3 Mittelung der Daten

Ein Verfahren zur Verbesserung des SNR ist die Datenmit-
telung (Anzahl der Anregungen, NSA/NEX), welche jedoch
zu einer Verldngerung der Messzeit fiihrt. Voraussetzung
fiir eine Datenmittelung ist eine wiederholte Auslese je-
der k-Raum-Zeile, d.h. eine Wiederholung der Sequenz.
Theoretisch verdoppelt sich mit jeder Wiederholung das
Signal. Da das Rauschen aber ebenfalls ansteigt, verdop-
pelt sich das Signal erst nach der 4. Datenmittelung, also
nach 4-facher Messzeit. Die Datenmittelung erfordert da-
mit ldngere Messzeiten.

Tiw
in Phase

a T1w 2D-Gradienten-Echo-(GRE-) Sequenz mit Abbildung des Oberbauchs.

b Verdoppelung der Auflésung durch Steigerung der Anzahl der Phasenkodierschritte um den Faktor 2, dadurch vermehrtes Rauschen
durch eine Reduktion des SNR um ca. ein Drittel und Verdoppelung der Messzeit.

c Halbierung der Schichtdicke, dadurch stark vermehrtes Rauschen durch Reduktion des SNR um ca. die Halfte, keine Veranderung der

Messzeit.



Tlw : Tiw
in Phase in Phase

1.3.4 BildfeldgréRe

Da die Messzeit entscheidend von der Auflésung in Pha-
senkodierrichtung abhdngig ist, sollte die Anzahl der Da-
tenpunkte in Ausleserichtung (=Frequenzkodierrichtung)
immer gleich oder groRer als die Anzahl der Phasenko-
dierschritte sein. Eine Halbierung des FOV reduziert die
Messzeit entsprechend um die Halfte, wiahrend das Signal
nur um ca. 25% abfdllt (> Abb. 1.6). Dabei ist darauf zu
achten, dass sich das abzubildende Objekt in der Phasen-
kodierrichtung nicht {iber den Bildbereich hinaus er-
streckt, um Einfaltungen zu vermeiden. Da der Bild-
bereich nicht unbedingt quadratisch sein muss, kann er
im Sinne eines rechteckigen FOV selektiv auch nur in
Richtung der zeitraubenden Phasenkodierschritte redu-
ziert und auf die Grof3e des zu untersuchenden Organs
angepasst werden.

1.4 Spin-Echo-Sequenz und
Profilreihenfolge

Verursacht durch  Magnetfeldinhomogenititen im
menschlichen Korper (z.B. an Gewebegrenzfldchen) zer-
fillt das Signal schneller als die T2-Relaxation erwarten
lasst. Deshalb miissen die Spins vor der Signalauslese
wieder rephasiert werden. Sie bilden ein Echo
(s. » Abb. 1.1). Diese Rephasierung erfolgt bei Spin-Echo-
Sequenzen durch den Einsatz eines 180°-Impulses. Vor-
teile dieser Technik beinhalten einen guten T1- und T2-
Kontrast und eine geringe Anfdlligkeit fiir Magnetfeldin-
homogenitdten, die zu Artefakten fithren. Der Nachteil ist
eine lange Messzeit.

» Turbo-Spin-Echo. Mittels RARE-Technik (Rapid Acqui-
sition with Relaxation Enhancement) gelingt eine Be-
schleunigung der klassischen Spin-Echo-Messung. Inzwi-
schen wurde hierfiir der Begriff TSE (Turbo-Spin-Echo)
geprdgt. Dabei wird die Anzahl der 180°-Refokussie-
rungsimpulse nach der initialen Anregung erhoht. Jeder
dieser zusdtzlichen Impulse erzeugt ein weiteres Echo,
mit dem durch eine jeweils leicht unterschiedliche Pha-
senkodierung eine zusdtzliche k-Raum-Linie des Bildes
aufgebaut werden kann (> Abb. 1.8a). So kdnnen mit nur
einer Anregung, also innerhalb einer einzigen Repeti-

1.4 Spin-Echo-Sequenz

Abb. 1.6 Bildfeld (FOV) und Messzeit.

a T1w 2D-GRE-Sequenz zur Abbildung des
Oberbauchs.

b Reduktion der Messzeit um ca. ein Drittel
und des SNR um ca. 15 % durch Anpas-
sung des Bildfeldes (FOV) an die Kor-
perdimensionen, Reduktion in
Phasenrichtung (anteroposterior) um
ca. ein Drittel (Pfeile).

tionszeit TR, mehrere k-Raum-Linien des gleichen Bildes
ausgelesen werden. Dadurch wird die Gesamtmesszeit
um die zusatzliche Anzahl der 180°-Impulse reduziert.

Die Anzahl der Impulse wird als Turbofaktor oder als
Echo-Train-Linge (ETL) bezeichnet. Allerdings steigt mit
jedem 180°-Impuls der zeitliche Abstand zwischen dem
Anregungsimpuls und dem Echo. Folglich kommt es zu
einem zunehmenden Signalverlust bei den spdter aus-
gelesenen Echos und zu Kantenunscharfen, wenn diese
den peripheren k-Raum-Zeilen zugeordnet werden (Blur-
ring).

> Auslesereihenfolge. Das Echo, welches die zentralen
Zeilen des k-Raumes ausliest, definiert als effektive Echo-
zeit den Kontrast des Bildes. Durch eine Variation der
Auslese- oder Profilreihenfolge ldsst sich die effektive
Echozeit verdndern. So fiihrt z. B. eine lineare Auslese des
k-Raumes Linie fiir Linie - ausgehend von der Peripherie
- zu einer langen effektiven Echozeit mit hohem T2-Kon-
trast, wahrend eine Low-high-Auslese, die mit zentralen
k-Raum-Zeilen beginnt, zu einer T1- oder Protonenwich-
tung fithrt (» Abb. 1.7).

'S reversed periphere
ﬁr Auslese
zentrale
Auslese

linear periphere
Auslese

Zeit (ms)

Abb. 1.7 Profilreihenfolge der Turbo-Spin-Echo-Sequenz.
Variationen der Auslesezeit der zentralen k-Raum-Zeilen.
Verstarkte T2-Wichtung durch verzogerte (lineare) und
T1-Wichtung durch direkte (Low-high-)Auslese.
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1.5 Gradienten-Echo-
Sequenzen

Kennzeichen der Gradienten-Echo-Technik ist der Einsatz
kiirzerer und schwdcherer Anregungsimpulse (Flipwinkel
a), eine Rephasierung der Spins durch eine Umpolung des
Magnetfeldgradienten (Gradientenumkehr) und der Ver-
zicht auf den zusdtzlichen 180°-Impuls. Nur ein Teil der
longitudinalen Magnetisierung wird somit in eine trans-
versale Magnetisierung umgewandelt, und TR und TE las-
sen sich entscheidend verkiirzen. Infolgedessen sind die
Messzeiten von Gradienten-Echo-Sequenzen deutlich
kiirzer als die von Spin-Echo-Sequenzen (s. Kap. 2.1.1).
Auflerdem ist das SNR der Gradienten-Echo-Sequenzen
niedriger als das der Spin-Echo-Sequenzen.

1.6 Beschleunigung der
Datenakquisition

1.6.1 Single-Shot- und Partial-
Fourier-Technik (Halfscan)

Wie bereits beschrieben, ldsst sich die Messzeit der Spin-
Echo-Sequenzen durch die RARE-Technik um den Turbo-
faktor beschleunigen. Die Auslese des gesamten k-Rau-
mes mit nur einer einzigen Anregung nennt man Single-
Shot-Technik (> Abb. 1.8b). Dabei bestimmt die Anzahl
der Echos die Matrix. Mit zunehmenden Echos sinkt je-
doch das zur Verfiigung stehende Signal, sodass die rdum-
liche Auflosung bei der Single-Shot-Technik limitiert ist.

» HASTE. Zur Reduktion der Phasenschritte kann die
Single-Shot-Methode mit der sog. partiellen Fourier-Tech-
nik kombiniert werden. Diese Kombination ist auch be-
kannt unter dem Namen HASTE (Half Fourier acquired
Single Shot Turbo Spin Echo). Da der k-Raum sym-
metrisch aufgebaut ist, reprdasentieren die obersten k-
Raum-Zeilen dhnliche Informationen wie die untersten.
Diese Redundanz wird in der partiellen Fourier-Technik
ausgenutzt, indem lediglich etwas mehr als eine Halfte
des k-Raumes ausgelesen und der Rest mit den sym-
metrischen Daten aus der anderen Seite des k-Raumes
aufgefiillt wird (» Abb. 1.8c). Folglich reduziert sich die
Anzahl der notwendigen phasenkodierten Echos auf
etwas mehr als die Halfte. Das verbleibende Signal kann
dann fiir weitere Echos, d. h. eine gréfSere Matrix, genutzt
werden. Alternativ verkiirzt sich die Messzeit entspre-
chend den reduzierten Phasenkodierschritten.

Mittels HASTE gelingt es, eine T2w Bildebene in ca. 1s
zu akquirieren. Da es sich um ein Einzelschichtverfahren
handelt, bei dem Schicht fiir Schicht sequenziell mit je
einer Anregung gemessen und jedes Bild in der Regel re-
konstruiert und dargestellt wird, bevor die ndchste
Schicht adressiert wird, sind Bewegungsartefakte prak-
tisch nicht méglich.

o

Um eine T2-Wichtung zu gewdhrleisten, empfiehlt sich
eine reversed lineare Profilreihenfolge, da die effektive TE
bei der linearen Auslese durch den Wegfall der periphe-
ren k-Raum-Zeilen verkiirzt wird (s. » Abb. 1.7).

Praxistipp

1.6.2 Echoplanare Bildgebung

Eine weitere, deutliche Verkiirzung der Messzeit erreicht
man, indem man mit einer einzigen Anregung und einem
Refokussierungspuls den gesamten k-Raum ausliest. Da-
mit wird das Bild in einem Bruchteil einer Sekunde ak-
quiriert und daher buchstdblich eingefroren. Diese Aus-
lesetechnik ist unter dem Namen echoplanare Bildgebung
(EPI) bekannt und ist die derzeit schnellste Bildgebungs-
methode. Bei der klassischen EPI wechselt der Auslese-
gradient nach dem Refokussierungspuls repetitiv sein
Vorzeichen und beschreibt so eine Zickzackbahn durch
den k-Raum (> Abb. 1.8d). Jede Anderung der Polarisati-
onsrichtung des Auslesegradienten rephasiert die trans-
versale Magnetisierung und erzeugt somit ein Gradien-
ten-Echo. Der schnelle Vorzeichenwechsel des Auslese-
gradienten wird Oszillation genannt.

Voraussetzung fiir die schnelle Schaltung der Phasen-
und Auslesegradienten sind leistungsstarke Gradienten
und moderne Schalttechnologien. Der Nachteil der
echoplanaren Bildgebung ist ihre starke Artefaktanfallig-
keit und ihr geringes SNR (s. Kap. 4.5).

1.6.3 Parallele Bildgebung

» Synergie-Oberflichenspulen. Es besteht auch die
Maoglichkeit, die Anzahl der zeitraubenden Phasenkodier-
schritte zu reduzieren, ohne die Gré3e der Matrix zu ver-
dndern. Voraussetzung ist, dass sog. Synergie-Oberfld-
chenspulen (Phased Array) verwendet werden, bei denen
jede Spule getrennt Informationen empfangen kann und
somit mehrere parallele Datensitze gleichzeitig auf-
gezeichnet werden. Urspriinglich dienten die Synergie-
Oberflichenspulen mit {iberlappenden Aufnahmevolumi-
na dazu, das Signal der Messung zu verbessern. Die paral-
lelen Datensdtze kénnen aber auch genutzt werden, um
durch eine Reduktion der Phasenkodierschritte die Mes-
sung zu beschleunigen (> Abb. 1.8e). Die Zunahme der
Abstidnde der k-Raum-Linien wird als Beschleunigungsfak-
tor R angegeben. R kann theoretisch Zahlen entsprechend
der Anzahl der verwendeten Spulenelemente annehmen.
In der Praxis nutzt man aber Werte zwischen 1,5 und 4,
da die Reduktion der Phasenkodierlinien zu einem Signal-
verlust fiihrt.



1.6 Schnelle Datenakquisition

Abb. 1.8 Beschleunigung der Datenakquisition.

a Turbo-Spin-Echo-Verfahren mit Auslese mehrerer k-Raum-Zeilen durch einen Anregungsimpuls. Die Anzahl der Zeilen wird durch die
Anzahl der Refokussierungsimpulse bestimmt (Echo Train).

b Single-Shot-Verfahren mit Auslese aller k-Raum-Zeilen durch einen einzigen Anregungsimpuls. Der Echo Train bestimmt die Matrix.
c Partielle Fourier-Technik (Halfscan) mit Reduktion des gesamten k-Raumes um fast die Halfte.

d Echoplanares Verfahren mit Auslese aller k-Raum-Zeilen durch einen einzigen Anregungsimpuls und nur einen Refokussierungs-
impuls: schnellste Datenauslese.

e Parallele Bildgebung mit Reduktion einzelner Phasenkodierzeilen des k-Raumes. Anzahl der Phasen wird durch den Beschleuni-
gungsfaktor (R) bestimmt (R=2).
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» Rekonstruktionsalgorithmen. Prinzipiell verursacht
die Reduktion der k-Raum-Zeilen ein kleineres Messfeld
oder Einfaltungen. Um das zu verhindern, werden spe-
zielle Rekonstruktionsalgorithmen eingesetzt, da die Ma-
trix und der Messbereich konstant bleiben. Dazu stehen
unterschiedliche Techniken zur Verfiigung, die sich bei
den verschiedenen Herstellern hinter unterschiedlichen
Namen verbergen:

¢ iPAT - integrated Parallel Acquisition Techniques (Sie-

mens Healthcare)
o ASSET - Array Spatial Sensitivity Encoding Technique

(General Electrics)
e SENSE - Sensitivity Encoding (Philips GmbH)
Im Rahmen einer MRT der Leber sollten immer parallele
Bildgebungstechniken eingesetzt werden. Gerade bei
adiposen Patienten, einer hypertrophierten Leber und
einem reduzierten Allgemeinzustand kann durch eine
Steigerung des Beschleunigungsfaktors die Messzeit ver-

kiirzt werden, ohne die Auflésung zu verandern (s. Kap.
1.3).

Praxistipp

1.7 Methoden der
Fettsdttigung

Gelegentlich kann es sinnvoll sein, das im Abdomen-
bereich sehr hohe Fettsignal im Bild zu unterdriicken. So
erlaubt die Fettsdttigung z. B. Kontrastmittelanreicherun-
gen und vaskuldre Strukturen in Tlw Sequenzen besser
abzugrenzen. AufSerdem vermindert die Fettsdttigung in
T2w Sequenzen Bewegungsartefakte von subkutanen

und intraabdominellen fettreichen Strukturen mit hoher
Signalintensitdt (s. Kap. 3.3).

Es existieren mehrere Verfahren der Fettunterdrii-
ckung. Sie basieren auf der kurzen T1-Relaxationszeit von
Fett und/oder auf dem Frequenzunterschied der Fettpro-
tonen zu den Gewebswasserprotonen.

» STIR-Technik. Der traditionelle Ansatz ist die Inver-
sion-Recovery-(IR-) Methode. Dabei wird zundchst mit
einem 180°-Inversionsimpuls die Nettomagnetisierung
der Protonen praktisch auf den Kopf gestellt, d. h. umge-
kehrt (> Abb. 1.9). Durch die T1-Relaxation kehrt das Sig-
nal der invertierten Protonen aber kontinuierlich in den
Ausgangszustand zuriick. Nach einer bestimmten Zeit TI
(Time from Inversion, tau), die das Fettgewebe benotigt,
um aus der Inversion den Nulldurchgang zu erreichen, er-
folgt der eigentliche Anregungsimpuls (> Abb. 1.9). Da zu
diesem Zeitpunkt (Nulldurchgang) keine longitudinale
Magnetisierung der Fettprotonen vorliegt, wird kein Sig-
nal in die transversale Ebene gekippt. Somit bleibt das
Fettgewebe ohne Signal und stellt sich im Bild dunkel dar.
Der Nulldurchgang der Fettprotonen ist aufgrund der
kurzen T1-Zeit des Fettgewebes friih, deshalb wird die
Messung auch als STIR-Methode (Short Tau Inversion Re-

covery) bezeichnet.

Bei Verwendung der STIR-Technik kann allerdings kein
Kontrastmittel verwendet werden, da die MR-Kontrast-
mittel die Relaxationszeiten der betreffenden Gewebe
verkirzen und somit den kurzen Relaxationszeiten des
Fettgewebes anndhern. Es entsteht somit ein paradoxer
Signalverlust des KM-anreichernden Gewebes in der
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Abb. 1.9 Fettsattigung mittels Inversion Recovery.
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1: Inversion der Protonenspins in der longitudinalen Achse durch einen Vorimpuls (180°); nur Protonen, bei denen die Drehfrequenz der
Anregungsfrequenz entspricht (blau und schwarz), werden invertiert. Andere Protonen (grau) bleiben unbeeinflusst.
2: Ruckkehr der angeregten Protonen in den Ausgangszustand der longitudinalen Magnetisierung entsprechend der T1-RZ des

Gewebes.

3: Nach der Inversionszeit (TI) des Fettgewebes im Nulldurchgang (schwarz) Anregung aller Protonen durch zweiten HF-Impuls (90°);
dadurch Auflésung der Quermagnetisierung und Signalverlust der Fettprotonen, reguldre Anregung mit Quermagnetisierung zur
Signalauslese der Protonen auRerhalb des Nulldurchganges (grau und blau).



» SPIR-Technik. Bei der SPIR-Technik (Spatial Inversion
Recovery) regt ein 110°-Puls selektiv nur die Protonen
des Fettgewebes an. Das ist moglich, da die Spins in Fett-
verbindungen sich etwas langsamer drehen als die Spins
in wassrigem Gewebe und somit gezielt mit der entspre-
chenden Bandbreite des Hochfrequenzimpulses angeregt
werden koénnen. Dieser Geschwindigkeitsunterschied
wird als chemische Verschiebung(Chemical Shift) bezeich-
net und betrdgt bei 1,5T220Hz. Somit wird mittels SPIR
selektiv das Signal der Fettprotonen beeinflusst, wihrend
die Magnetisierung der {ibrigen Protonen unbeeinflusst
bleibt. Die SPIR-Technik erlaubt so den Einsatz von MR-
Kontrastmitteln. Von Nachteil ist allerdings, dass die
spektralselektive Fettsaturierung nur im Falle eines ho-
mogenen statischen Magnetfeldes eine gleichmafige
Fettunterdriickung erlaubt.

» SPAIR-Technik. Mittels SPAIR-Technik (Spectral atte-
nuated Inversion Recovery) ldsst sich durch eine sog.
adiabatische Pulsform eine etwas homogenere Fettunter-
driickung tiber das gesamte Messfeld erreichen. Der kom-
plexe Pulsaufbau verlingert jedoch die Messzeit u.U.
deutlich.

1.8 Bewegungskompensation

Die MR-Bildgebung des Oberbauchs stellt eine besondere
Herausforderung dar, da die Oberbauchorgane aufgrund
der Atmung stdndig in Bewegung sind. Bewegungen fiih-
ren jedoch zu Artefakten und reduzieren folglich die Bild-
qualitdt und damit deren Beurteilbarkeit (s. Kap. 3.3). Um
Bewegungsartefakte zu vermeiden, erfolgt die Datenauf-
nahme des Oberbauches deshalb entweder innerhalb
einer Atempause oder fraktioniert mittels Triggerung.

Inspiration

Datenausle:

se
a

Abb.1.10 Atemtriggerung und Navigatortechnik.

1.8 Bewegungskompensation

» Atempause. Eine kurze Akquisitionszeit (<20 s) ist die
Voraussetzung fiir eine Messung in einer Atemanhalte-
pause. Dafiir wird der Patient gebeten, tief ein- und aus-
zuatmen und dann die Luft anzuhalten.

> Triggerung mit Atemgurt. Triggern ist die Methode
der Wahl zur Aufnahme von Sequenzen mit lingerer
Messzeit. Dabei wird der Atemzyklus durch einen pneu-
matischen Giirtel, der um den Oberbauch gewickelt wird,
aufgezeichnet. Ein fiberoptisches System reagiert auf die
Dehnung eines elastischen Segmentes und {ibertrdgt die
Information an eine Kontrolleinheit (Receiver Interface).
Das gemessene Signal ist dabei proportional zur atembe-
dingten Verdnderung des Bauchumfangs.

» Intrinsischer Navigator. Eine Alternative zum exter-
nen Atemgurt ist der intrinsische Navigator, der eine ver-
besserte Korrelation der Leberposition innerhalb der
Atembewegung ermdglicht. Mittels eines 2D-Anregungs-
pulses mit Gradienten-Echo-Auslese wird ein kleiner, zy-
linderformiger Ausschnitt des Diaphragmas aufgenom-
men und ein eindimensionales Linienbild der Anatomie
in Echtzeit aufgezeichnet. Erreicht die wellenférmige
Atemkurve einen definierten Triggerpunkt in der endex-
spiratorischen Phase, wird die Navigatorsequenz gestoppt
und die eigentliche Bildsequenz mit einer definierten An-
zahl von Schichten gestartet. Danach setzt die Navigator-
sequenz wieder ein.

Geplant wird der Navigatorscan in den Scoutbildern
auf Hohe des rechten Diaphragmas zwischen Lunge und
Leber. Fiir ein gutes Monitoring sollte der Scanzylinder
lang genug sein, damit das Zwerchfell in der gesamten
Bewegung abgebildet bleibt. Empfohlen werden 60-
80 mm.

a Display der Atemkurve zur Triggerung der Auslese, Start der Sequenz jeweils in der Exspirationsphase des Atemzyklus.
b Positionierung des Navigators an der Zwerchfellgrenze zu %5 in der Leber und nur zu % in der Lunge.
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Grundlagen

in der Lunge platziert werden, da das Lungengewebe
kein ausreichendes Signal liefert (> Abb. 1.10).

» Datenakquisition gemdR Atemkurve. Die mittels
Atemgurt oder Navigator ermittelte Atemkurve wird auf
dem Monitorbild fiir weitere Analysen angezeigt
(» Abb. 1.10).

Unter dem Atemzyklus versteht man die Anzahl der
Atemwellen pro definierte Zeiteinheit. Die Exspirations-
phase entspricht in etwa der Hilfte der Zeit des Atem-
zyklus. Eine bestimmte Atemposition inklusive Toleranz-
fenster innerhalb der Atemkurve definiert die Daten-
akquisition.

Theoretisch kann dieser Triggerpunkt auf jede Phase
der Atemwelle gesetzt werden. Die Bildakquisition in Ex-
spiration ist aber empfehlenswert, da diese einen relativ
ruhigen, meist reproduzierbaren Bereich des respiratori-
schen Zyklus darstellt. Der Patient atmet normal und
kontinuierlich und die Sequenz wird jeweils in der Exspi-
rationsphase des Atemzyklus gestartet.

1.9 Allgemeine Hinweise zur
verbesserten Bildqualitat

» Atmung. Die Einhaltung der Atemkommandos ist es-
senziell fiir eine diagnostische Bildqualitat. Deshalb sollte
die Akquisitionszeit der Daten 15-20s nicht {ibersteigen.
Kurze Atemmanéver sind insbesondere fiir dltere und
kranke Menschen mit reduziertem Allgemeinzustand
notwendig. Zusdtzlich verbessern auch ein gezieltes
Atemtraining und eine Abschdtzung der individuell mog-
lichen Atempause die erreichbare Bildqualitat.

Falls der Patient nicht in der Lage ist, die Luft iber die
gesamte Messdauer anzuhalten, kann man bei einer
Low-high-Auslese den Patienten bitten, bei wieder ein-
setzender Atmung flach weiterzuatmen und eine tiefe In-
spiration zu vermeiden. Da der zentrale k-Raum relativ zu
Beginn der Akquisitionszeit ausgelesen wird und diese
Phase lediglich 14— der gesamten Messzeit ausmacht,
werden die Aufnahmen nur maRig beeintrachtigt.

Praxistipp

» Bewegungen. Willkiirliche Bewegungen des Patienten
lassen sich am besten durch eine komfortable Lagerung
und ggf. durch zusétzlichen Einsatz von Lagerungskissen
oder mithilfe elastischer Binden zur Fixation unterdrii-
cken.

> Patienteninformation. Der Patient sollte instruiert
werden, vor der Untersuchung keinen Kaffee oder grof3e-
re Mengen zu trinken sowie Diuretika abzusetzen, um
unndtigen Harndrang zu vermeiden. Ein kurzer Informa-
tionsbogen, den der Patient am Tag oder Tage vor der Un-
tersuchung erhdlt, ist hier hilfreich. Auch eine gezielte
Aufklarung und praktische Anleitung des Patienten un-
mittelbar vor und wahrend der Untersuchung tragt dazu
bei, die Bildqualitit und Effizienz der Untersuchung zu
verbessern. Gelingt es dem Patienten z. B. bei einer getrig-
gerten Aufnahme, die Zeit zwischen 2 Atemziigen - d.h.
die endexspiratorische Phase - zu verldngern, ldsst sich
die Messzeit um bis zu 30-50% reduzieren [2].

Hochfrequenzimpulse fiihren zu einer Auslenkung der im
Magnetfeld longitudinal ausgerichteten kreiselnden Mag-
netfelder der Protonen. Durch den Einsatz von Feldstar-
kegradienten konnen die Frequenzinformationen der Sig-
nale gesammelt und raumlich zugeordnet werden. Ge-
webeabhéangige Relaxationsparameter bestimmen die
Signalausbeute der Anregung. Bei Turbo-Spin-Echo-Se-
quenzen ist auf die Profilreihenfolge zu achten, welche
die effektive Echozeit und somit die daraus resultierende
Wichtung festlegt.

Eine qualitativ hochwertige MRT des Oberbauches
stellt eine technische Herausforderung dar. Hier gilt es,
einen guten Kompromiss zwischen kurzer Aufnahmezeit,
Signalausbeute und raumlicher Auflésung zu finden.
Wichtig ist eine gute Vorbereitung und Instruktion des
Patienten. Die Einhaltung der Atemkommandos ist es-
senziell fiir eine diagnostische Bildqualitdt. Zur Reduktion
der Messzeit wird empfohlen, die Untersuchung mit
Oberflachen-Mehrkanalspulen und Einsatz paralleler Bild-
gebungstechniken durchzufiihren. Das Bildfeld (FOV)
sollte an die Kérperdimensionen und die GroRe des zu
untersuchenden Organs angepasst werden. Die Phasen-
kodierrichtung wird entlang der kiirzesten Kérperausdeh-
nung geplant. Bei adiposen Patienten und einer vergro-
Rerten Leber kann der Beschleunigungsfaktor der paral-
lelen Bildgebung - unter Berlicksichtigung einer ver-
schlechterten Bildqualitdt durch das fallende SNR - leicht
erhdht werden. Die Datenmittelung steigert das SNR,
fiihrt aber zu einer deutlichen Verlangerung der Mess-
zeit. Durch eine Interpolation der Daten kénnen - ins-
besondere bei der 3D-Volumenakquisition — die Schicht-
dicke reduziert und Partialvolumeneffekte vermieden
werden, ohne die Messzeit zu verldngern.

Grundlagen im Uberblick
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