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Seit Einfiihrung der Magnetresonanz-
tomographie (MRT) in die Klinik An-
fang der 1980er Jahre hat die MRT
kontinuierlich an Bedeutung gewon-
nen. In einer Umfrage wurden Inter-
nisten gebeten, die 30 wichtigsten
Entwicklungen in der Medizin in den
letzten 25 Jahren einzuordnen [1] -
Nummer 1 in dieser Liste waren die
Schnittbildverfahren MRT und CT! Die
Bedeutung der MRT in der moder-
nen Diagnostik und Forschung wird
auch durch die weltweit steigende
Zahl an Tomographen belegt; inzwi-
schen sind ca. 30.000 MRT-Systeme
installiert, an denen jedes Jahr iiber
70 Mio. Untersuchungen durchge-
fithrt werden.

Technische Entwicklungen
der MRT

Wahrend seit Mitte der 1980er die meisten
Tomographen magnetischen Feldstirken
von 1,5 T verwenden, haben in der ver-
gangenen Dekade immer mehr Systeme
mit einer Feldstirke von 3 T den Weg in
die klinische Routine gefunden. Der we-
sentliche Grund fiir den Einsatz hoherer
Magnetfeldstirken liegt in der damit ver-
bundenen Verbesserung des Signal-zu-
Rausch-Verhiltnisses (,,signal to noise ra-
tio, SNR), das potenziell in eine verbes-
serte raumliche oder zeitliche Auslosung
investiert werden kann. Nebenbei steigt
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mit der Feldstirke auch die Empfindlich-
keit, mit der kleinste Unterschiede in den
magnetischen Eigenschaften (magneti-
sche Suszeptibilitit) gemessen werden
kénnen - dies erlaubt es, Gewebekont-
raste im MR-Bild erheblich zu verbessern.

Als néchster Schritt zu immer hohe-
ren Feldstarken wird z. Z. die Bildgebung
bei 7 T intensiv erforscht. Der erste hu-
mane Hochfeldtomograph mit 7 T wurde
im Jahr 1999 an der University of Minne-
sota installiert; inzwischen sind weltweit
ca. 40 Ganzkorpersysteme mit By >3 T in
Betrieb. Bei der ersten Generation dieser
Magnete wurde das Magnetfeld mit gro-
en, schweren Stahlkonstruktionen von
mehreren hundert Tonnen Gewicht unter
erheblichem baulichem Aufwand abge-
schirmt. Inzwischen wird eine zweite Ge-
neration von 7-T-Systemen eingefiihrt, in
denen supraleitende Zusatzspulen im Ma-
gneten das Feld aktiv mit abschirmen, was
die Anforderungen an Aufstellungsfliche
und Baustatik erheblich reduziert. Nichts-
destotrotz tibersteigen die Anschaffungs-
kosten eines 7-T-MRTs deutlich die eines
aktuellen klinischen Gerits bei 1,5 oder
3 T - so miissen heute fiir die Installation
eines 7-T-MRTs ca. 7 Mio. EUR investiert
werden.

7-T-MRTs sind heute nicht als Medi-
zinprodukte zugelassen, sodass diagnos-
tische und therapeutische Entscheidun-
gen nicht allein anhand von 7-T-Bildern
getroffen werden diirfen. In Europa rich-

ten sich die Hersteller nach den Vorgaben
der International Electrotechnical Com-
mission [2], die momentan die Routi-
nediagnostik nur bis zu einer Feldstarke
von 4 T vorsehen. Dariiber hinaus kon-
nen Untersuchungen im Rahmen von
Studien durchgefiihrt werden, wenn die-
se von der ortlichen Ethikkommission ge-
nehmigt sind. Zurzeit laufen Diskussio-
nen, den Grenzwert von 4 auf 8 T anzu-
heben, sodass in den kommenden Jahren
7-T-MRT-Gerite mit CE-Kennzeichnung
und Zulassung als Medizinprodukt zu er-
warten sind.

Eine wichtige Frage bei der Einfithrung
einer neuen Technologie ist, welche Vor-
und Nachteile diese Systeme fiir die Kli-
nik mit sich bringen. Im Folgenden sol-
len einige dieser Aspekte erldutert werden;
wir konzentrieren uns auf die technischen
Leistungsparameter, die sich quantitativ
erfassen lassen (B Tab. 1). Ausschlagge-
bend fiir die Klinik sind selbstverstind-
lich die diagnostischen Leistungsparame-
ter, die nur aus der Interpretation der Bil-
der bestimmt werden kénnen - diese As-
pekte werden in den 4 nachfolgenden Bei-
tragen zur neurofunktionellen, suszeptibi-
litatsgewichteten, onkologischen und kar-
diologischen MRT bei 7 T diskutiert.

Hoheres MR-Signal

Mit steigender Magnetfeldstirke B steigt
auch die Magnetisierung M, im menschli-
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Tab. 1 Eigenschaften, die sich mit zunehmendem statischem Magnetfeld verandern®
Eigenschaften Trend Vorteile Nachteile
SNR 0 Hohere raumliche =
bzw. zeitliche Auflo-
sung, X-Kerne
SAR 0 - Weniger Schichten, kleinere Flipwinkel,

langere Atemanhaltephasen

Physiologische D -
Nebenwirkungen

Schwindel, Ubelkeit, metallischer Ge-
schmack, Magnetophosphene (Lichtblitze)

Magnetische T - Erhohte Unfallgefahr, Kompatibilitats-
Anziehungs- bzw. probleme mit Zubehor und Implantaten
Drehkréfte

Magnetkosten 0 - Schwierigkeiten bei der Anschaffung,

intensivierte Betrachtung des Kosten-
Nutzen-Verhéltnisses

Relaxationszeiten ~ T1 7

TOF, ,arterial spin
labeling’, Tagging des

Langere Akquisitionszeiten

Verschiebung

spektrale Auflésung

Myokards
Ty — Diffusionsbildgebung, Diffusionstensorbild-
gebung
12¢1  SWI,BOLD -
Suszeptibilitats- 0 BOLD, SWI, Phasen- Geometrische Verzerrungen, Intravoxel-
effekte bilder dephasierung
Chemische 0 Fettsattigung, Fett/Wasser-Verschiebung, andere

chemische Verschiebungsartefakte

HF-Homogenitat J
(Tx und Rx)

Parallele Bildgebung

Raumlich variabler Flipwinkel, mangelhafte
Inversionspulse, unerwartete Kontraste

?Je nach Anwendung kénnen einige Eigenschaften entweder positive oder negative Auswirkungen haben.
SNR Signal-zu-Rausch-Verhéltnis, SAR spezifische Absorptionsrate, TOF time of flight’, SWI suszeptibilitatsge-
wichtete Bildgebung, BOLD,blood oxygenation level dependent’, HF Hochfrequenz

chen Korper, zu der die Signalstarke wéh-
rend der Messung direkt proportional ist:
252

My = POWBW

Hierbei sind py die Protonendichte, y das
gyromagnetische Verhiltnis, # die redu-
zierte Planck-Konstante, k die Boltzmann-
Konstante und T die absolute Temperatur
(in Kelvin). Ein erhohtes Signal bietet die
Moglichkeit, die raumliche und zeitliche
Auflosung der MRT zu verbessern [3, 4].

Die Sichtbarkeit von Strukturen im
MR-Bild wird aber nicht von der Signal-
starke, sondern vom Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis (SNR) bestimmt. Die Abhéin-
gigkeit des SNR von By ist komplexer, da
die induzierten Spannungen in den Emp-
fangsspulen frequenz- (und damit By-)
abhingig sind, und das Rauschen sowohl
durch den Patienten als auch durch die
Systemhardware verursacht wird. Ver-
schiedene Autoren haben theoretische
Formulierungen fiir die erwartete SNR-
Erhéhung in Abhingigkeit von By errech-
net [5, 6, 7]; im Experiment konnte eine
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ungeféhre lineare Zunahme des SNR im
Bereich von 1,5-7 T bestitigt werden [8,
9].

Weil das SNR neben der Feldstirke
auch zum Volumen (also zu der Anzahl
der Protonen) eines Bildelements (Vo-
xels) proportional ist, liegt es nahe, die er-
hohte Empfindlichkeit in kleinere Voxel-
volumina, d. h. in héhere raumliche Auf-
16sung, zu investieren. Leider ist der Auf-
16sungsgewinn oft nicht so hoch wie er-
wartet; insbesondere werden in der 3-D-
Bildgebung die Kantenldngen der Voxel
gleich grofd (isotrop) gehalten, sodass eine
Halbierung aller Kantenldngen in einem
8-fach geringeren Volumen (und damit
SNR) resultiert, was nur durch eine Ver-
achtfachung von By kompensiert werden
konnte. Wird bei der 2-D-Bildgebung die
Schichtdicke beibehalten, wiirde im glei-
chen Beispiel eine Vervierfachung von
By benotigt werden. Umgekehrt bedeu-
tet dies, dass bei gleichbleibendem SNR
die Voxelabmessungen in der 2-D-Bild-
gebung um den Faktor 1,53 herabgesetzt
werden kénnen, wenn man von 3zu 7 T
wechselt, wihrend in der 3-D-Bildgebung

nur eine Verringerung um den Faktor 1,33
moglich ist. Trotz dieser vergleichsweise
geringen Aufldsungsgewinne sind bei 7 T
rdaumliche Auflésungen von 100-200 um
bei verschiedenen neurokranialen und
muskuloskelettalen Aufnahmen demons-
triert worden.

Alternativ kann das gewonnene SNR
auch (bei gleichbleibender Auflsung) in
die Verkiirzung der Akquisitionszeit in-
vestiert werden. Im Allgemeinen ist das
SNR proportional zur Quadratwurzel der
Akquisitionszeit [10]: erhéht man By von 3
auf7 T (also das SNR um den Faktor 2,33),
kann die Akquisitionszeit bei gleichblei-
bendem SNR um den Faktor 5,44 redu-
ziert werden. Leider wird die praktische
Umsetzung solch berechneter Verkiirzun-
gen oft durch andere Faktoren verhindert,
z. B. die h6here Verlustleistungsdichte der
Hochfrequenzfelder und die resultierende
Gewebeerwdrmung.

Eine erhohte Sensitivitat eroffnet auch
das Potenzial fiir die MR-Tomographie
und -Spektroskopie (MRS) mit anderen
Kernen als Wasserstoff (8 Abb. 1). Kerne
wie BC, BN, 70O, ¥E %*Na und *P (so ge-
nannte X-Kerne) sind alle mit der MR de-
tektierbar und kénnen potenziell genutzt
werden, um neue Einblicke in pathophy-
siologische Prozesse zu erhalten. Vergli-
chen mit der '"H-MRT und -MRS sind
MR-Aufnahmen mit X-Kernen schwierig,
da sie alle inhédrent weniger MR-empfind-
lich sind als Wasserstoff, und ihre Konzen-
tration in vivo aufgrund der geringen Me-
tabolitenkonzentration oder der begrenz-
ten natiirlichen Isotopenhiaufigkeit gering
ist. Im letzteren Fall konnen exogene Kon-
trastmittel mit hoheren Konzentrationen
des Zielisotops verwendet oder endogene
Metaboliten auf3erhalb des menschlichen
Korpers hyperpolarisiert und anschlie-
end injiziert werden [11].

Suszeptibilitatsartefakte

Setzt man den menschlichen Koérper
einem dufleren Magnetfeld aus, werden
unterschiedliche Gewebe das Magnetfeld
unterschiedlich stark verstirken oder ab-
schwichen - diese Eigenschaft wird als
magnetische Suszeptibilitit x bezeich-
net [12]. Die suszeptibilititsbedingte Ver-
anderung der lokalen Magnetfeldstirke
AB ist zur Feldstirke B, proportional



(AB=Y By), und variiert bei menschlichem
Gewebe zwischen x=%10 ppm. Auch
wenn diese Werte klein erscheinen, stei-
gen doch die Feldvariationen mit zuneh-
mendem By linear an. An Gewebegren-
zen (genauer: Suszeptibilitdtsspriingen)
kommt es somit zu einer sprunghaften
Verdnderung des lokalen Feldes, die zu-
satzlich von der Orientierung der Grenz-
schicht zum Grundfeld abhéngt.

Lokale Feldgradienten fithren da-
zu, dass Signale von verschiedenen Or-
ten innerhalb eines Voxels mit unter-
schiedlichen Resonanzfrequenzen detek-
tiert werden - diese Dissonanz resultiert
dann in einer so genannten Dephasierung
der Einzelsignale, und das Summensignal
wird geringer. Die Dephasierung kann
mit Spinechotechniken aufgehoben wer-
den, bildet aber auch die Basis eines neu-
en Kontrasts in Gradientenechobildern.
Bildgebungstechniken wie trueFISP, die
besonders auf ein homogenes Magnetfeld
angewiesen sind, lassen sich bei hohen
Feldern auf Grund der suszeptibilititsbe-
dingten Feldinhomogenititen kaum ein-
setzen. Neben der Dephasierung kénnen
Suszeptibilitatsspriinge aber auch Verzer-
rungen hervorrufen, da Bildgebungsgra-
dienten, die zur Bildkodierung verwen-
det werden, von den lokalen Suszeptibi-
litatsgradienten tiberlagert werden. Um
die Verzerrungen klein zu halten, miis-
sen daher die Bildgebungsgradienten ver-
starkt werden - verwendet man bei 3 T
Gradientensysteme mit 40 mT/m, miiss-
te man bei 7 T schon Gradienten mit
7/3-40=93 mT/m einsetzen. Dies ist so-
wohl technisch schwierig als auch durch
die Physiologie begrenzt, da bei schnellen
Anderungen der lokalen Magnetfeldstir-
ke (z. B. beim Einschalten eines Gradien-
ten) im Gewebe Strome induziert werden,
die zu potenziell schmerzhaften Nerven-
stimulationen fithren. Dennoch werden
gerade neue Gradientensysteme mit bis zu
80 mT/m fiir Hochfeld-MR-Anwendun-
gen entwickelt, die bei reduzierten Schalt-
zeiten auch sicher am Patienten eingesetzt
werden konnen. Ein Nachteil stirkerer
Gradienten ist das reduzierte SNR bei der
Signalauslese, da mit steigender Gradien-
tenamplitude die Auslesezeit sinkt — dies
kann den Signalgewinn durch ein héheres
By erheblich reduzieren.
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Zusammenfassung
Klinisches/methodisches Problem. Die
raumliche, zeitliche oder spektrale Auflo-
sung der MRT ist heute vielfach nicht ausrei-
chend, um Submillimeterldsionen zu detek-
tieren oder um die Dynamik des Herzschlags
darzustellen.

Radiologische Standardverfahren. Zur Zeit
sind MR-Tomographen bei 1,5 oder 3T die
Standardgerate fiir klinische Untersuchun-
gen.

Methodische Innovationen. Der Einsatz ul-
trahoher Magnetfelder von 7 T verspricht
durch die Erhéhung des Signal-zu-Rausch-
Verhdltnisses eine deutliche Verbesserung
der rdumlichen und/oder zeitlichen Aufl6-
sung sowie die Generierung neuer Kontraste.
Leistungsfahigkeit. Mit der 7-T-MRT ist es
gelungen, MR-Aufnahmen des Hirns routi-
nemaBig mit 0,3 mm Auflésung zu akquirie-
ren. Die theoretisch erwartete Verbesserung
des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses wird aber
auf Grund von B;-Inhomogenitdten und Kon-
trastvariationen oft nicht erreicht.

Zusammenfassung - Abstract
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der Hochfeldmagnetresonanztomographie

Bewertung. Mit Hilfe der 7-T-MRT kann eine
deutliche Erhéhung der rédumlichen Auflo-
sung erzielt werden. Techniken wie die Ti-
me-of-flight(TOF)-MR-Angiographie und sus-
zeptibilitatsgewichtete Methoden (z. B. die
neurofunktionelle MRT) profitieren in ver-
starktem Mal3e von den hohen Feldern. Sen-
defeldinhomogenitdten sind immer noch
eine grof3e Herausforderung fiir die Ultra-
hochfeld(UHF)-MRT und stellen auch ein nur
teilweise gelostes Sicherheitsproblem dar.
Empfehlung fiir die Praxis. Die UHF-MRT

ist z. Z. auf spezielle Anwendungsgebiete be-
schrankt, und der erwartete Gewinn muss
oft gegen technische Komplikationen bei der
Datenaufnahme und Bildinterpretation abge-
wogen werden.

Schliisselworter

Ultrahohe Magnetfelder - Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis - Gewebekontraste - Time-of-
flight(TOF)-MR-Angiographie -
Suszeptibilitdtsgewichtete Methoden

Abstract

Clinical/methodical issue. The spatial, tem-
poral and spectral resolution in magnetic res-
onance imaging (MRI) is in many cases cur-
rently not sufficient to detect submillimeter
lesions or to image the dynamics of the beat-
ing heart.

Standard radiological methods. At present
MRI systems at 1.5T and 3 T are the standard
units for clinical imaging.

Methodical innovations. The use of ultra-
high magnetic fields of 7 T and higher in-
creases the signal-to-noise ratio, which holds
promise for a significant improvement of the
spatial and/or temporal resolution as well as
for new contrast mechanisms.

Performance. With 7T MRI, images of the
brain have been acquired routinely with a
spatial resolution of 0.3 mm. The theoretical
improvement of the signal-to-noise ratio is
often not fully realized due to B1 inhomoge-
neities and contrast variations.

Problems and chances of high field magnetic resonance imaging

Achievements. With MRl at 7T a notable in-
crease in spatial resolution can be achieved.
Methods such as time-of-flight MR angiog-
raphy and susceptibility-weighted imaging
(e.g. neurofunctional MRI, fMRI) profit espe-
cially from the higher field strengths. Trans-
mission field inhomogeneities are still a ma-
jor challenge for ultrahigh field (UHF) MRI
and are also a partially unsolved safety prob-
lem.

Practical recommendations. The use of UHF
MRI is currently limited to special applications
and the expected gain of the high field must
be weighed against technical limitations in
both image acquisition and interpretation.

Keywords

Ultrahigh magnetic fields - Signal to noise
ratio - Tissue contrast - Time of flight
magnetic resonance angiography -
Susceptibility-weighted methods

Im Korper treten grof3e Suszeptibili-
tatsspriinge bei eisenhaltigen Geweben
auf (z. B. in der Substantia nigra), an Ge-
webe-Luft-Ubergingen (z. B. der phreno-
kardiale Winkel zwischen Herz und Lun-

ge) oder in vendsen Blutgefidflen. Mit stei-
gender Feldstarke ldsst sich die Venen-
architektur deutlich einfacher darstellen,
aber auch die neurofunktionelle MRT
(fMRT) profitiert (s. Artikel Speck/Tur-
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Abb. 1 A Natrium(*3*Na)-Bildgebung beia 1,5, b 3 und ¢ 7 T. Gezeigt sind einzelne Schichten aus einem dreidimensionalen
Density-adapted-projection-reconstruction-Datensatz [12]. Die Sequenzparameter sind: TE/TR 0,2/50 ms (TE 0,5 ms bei 7 T),
Flipwinkel 77°, FOV 30x30 cm?, Auflésung 4x4x4 mm?, 13.000 Projektionen, Akquisitionszeit 10 m 50 s. FOV, field of view".
(Mit freundl. Genehmigung von Armin Nagel und Michael Bock, Deutsches Krebsforschungszentrum [DKFZ] Heidelberg; die
7-T-Bilder wurden am MR Center of Excellence, Wien, aufgenommen)

ner in diesem Heft), da hier die oxygenie-
rungsabhédngigen Signalunterschiede in
den Gefiflen des Gehirns gemessen wer-
den.

Um suszeptibilititsbedingte Artefak-
te zu minimieren verwendet man neben
den Gradienten noch weitere Zusatzma-
gnetfelder, die so genannten Shims. Mit
zunehmendem B, miissen die Shim-Sys-
teme des Tomographen leistungsfahiger
werden, um die Suszeptibilititsgradienten
zu kompensieren, d. h. es werden stérke-
re und raumlich variablere Shims (auch:
Shim héherer Ordnung) benétigt.

Veranderte Relaxationszeiten
TlundT2

Neben den verstiarkten Inhomogenita-
ten des Grundfeldes durch Suszeptibili-
tatsspriinge verandern sich auch die Re-
laxationszeiten T1 und T2 mit der Feld-
stirke, sodass etablierte Bildgebungspro-
tokolle bei 1,5 oder 3 T erst an die Randbe-
dingungen bei 7 T angepasst werden miis-
sen. Grundsitzlich wird die Feldstarkeab-
hingigkeit der Relaxationszeiten durch
die Bloembergen-Pound-Purcell(BPP)-
Theorie beschrieben [13] — diese Theorie
fithrt die Relaxationszeiten auf einen ge-
meinsamen Parameter, die Korrelations-
zeit, zurtick. Bei einem Anstieg von By von
1,5 zu 7 T sagt die BPP-Theorie generell
eine Verlingerung von T1 und eine Ver-
kiirzung von T2 voraus.

Die Verlangerung von T1 mit steigen-
dem By ist fiir die T1-gewichtete Bildge-
bung problematisch, da in der Regel der
kontrastbestimmende Messparameter,
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die Repetitionszeit TR, im gleichen Um-
fang wie T1 verlidngert werden muss, um
einen vergleichbaren T1-Kontrast wie bei
niedrigeren Feldern zu erreichen. Dies
fithrt zu verlangerten Messzeiten, die sich
noch einmal verldngern, wenn der Signal-
gewinn bei hohen Feldern in eine héhe-
re raumliche Auflésung (und damit mehr
Phasenkodierschritte) umgesetzt werden
soll. So steigt beispielsweise das T1 der
grauen Hirnsubstanz von T1 =1100 ms
bei 1,5 T auf 1900 ms bei 7 T an [14], so-
dass bei einer gleichzeitig 2-fachen Steige-
rung der Matrixgrofle von 256 auf 512 die
Messzeit schnell um das 3,5-fache vergro-
Bert werden muss. Eine Mdglichkeit, die-
se Messzeitverlangerung zu reduzieren,
ist die Verwendung magnetisierungspra-
parierter Sequenzen, bei denen die zeit-
aufwendige Etablierung des T1-Kontrasts
einmal durchgefiihrt wird, um dann das
Signal mit einer schnellen Auslesemetho-
de (z. B. einer Gradientenechosequenz)
zu akquirieren - ein Beispiel einer sol-
chen Methode ist die Magnetization-pre-
pared-rapid-gradient-echo(MP-RAGE)-
Sequenz, die heute vielfach in der Hoch-
feld-MR fiir 3-D-Aufnahmen eingesetzt
wird [15].

Die Verldngerung von T1 mit By hat
jedoch auch Vorteile, die insbesonde-
re in der Time-of-flight-MR-Angiogra-
phie (TOF-MRA) und verwandten Tech-
niken sichtbar werden [16]. In der TOF-
MRA nutzt man den Signalunterschied
zwischen frisch eingeflossenem Blut mit
hohem Signal und dem statischen Hin-
tergrundgewebe mit abgesittigtem Sig-
nal zur Darstellung der (meist arteriellen)

Blutgefifle. Mit zunehmendem T1 des Ge-
webes ldsst sich die Absittigung leichter
bewerkstelligen, und der positive TOF-
MRA-Gefiflkontrast steigt an. Das ver-
langerte T1 des Blutes ist auch vorteilhaft
fiir die Perfusionsdarstellung mit ,,arte-
rial spin labeling“ (ASL), bei der aufler-
halb der Messschicht die Blutmagnetisie-
rung prapariert wird — diese Praparation
hilt mit steigendem T1 ldnger an, sodass
die Passage des Blutbolus durch das Par-
enchym langer verfolgt werden kann [17].

Neben einem T1-Anstieg sagt die BPP-
Theorie auch eine T2-Verkiirzung mit
steigendem By voraus. Kiirzere T2-Wer-
te sind fiir die Bildgebung weniger pro-
blematisch - der kontrastbestimmende
Parameter ist hier die Echozeit TE, die
im gleichen Mafle wie T2 verkiirzt wer-
den muss. Um beispielsweise eine T2-ge-
wichtete Aufnahme des Gehirns zu ak-
quirieren, wird die Echozeit von TE =80-
120 ms bei 1,5 T auf 40-60 ms bei 7 T re-
duziert, da das T2 von Hirnsubstanz von
80 ms [18] auf 50 ms [19] abfillt. Kiirze-
re T2-Werte sind nur fiir die diffusions-
gewichtete Bildgebung nachteilig, da hier
fiir die Erzeugung des Diffusionskontrasts
lange Gradientenschaltungen (und damit
lange TE) benétigt werden - ein verstark-
ter T2-Zerfall reduziert hierbei den Sig-
nalgewinn durch das hohere B.

Mit steigendem B, verdndern sich
auch die Relaxationseigenschaften der
MR-Kontrastmittel — oberhalb von 0,5 T
nimmt die konzentrationsabhingige Ver-
kiirzung der Relaxationszeit etwas ab [20,
58], und bei gleicher Kontrastmittelkon-
zentration erzielt man einen etwas gerin-
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geren T1-Kontrast — gleichzeitig nimmt
der T2*-Zerfall zu. Der Zusammenhang
zwischen T1-Abnahme und Konzentra-
tion wird durch die so genannte Relaxi-
vitat beschrieben [21]. Trotz diesem Zu-
sammenhang ist auch bei hohen Feldern
ein sinnvoller Einsatz von Kontrastmitteln
moglich, da auf Grund der lingeren Re-
laxationszeiten der Gewebe der Verkiir-
zungseffekt durch das Kontrastmittel z. T.
kompensiert werden kann.

Chemische Verschiebung

Bei der Entwicklung von Hochfeld-
MRT-Systemen ist die MR-Spektroskopie
(MRS) lange Zeit als diejenige Anwen-
dung bezeichnet worden, die am meis-
ten profitieren wiirde. Die MRS erlaubt
es, unterschiedliche Metabolite wie Cho-
lin oder Kreatin im Gewebe des Men-
schen nachzuweisen. Die MRS nutzt aus,
dass Protonen, die in chemischen Verbin-
dungen gebundenen sind, auf Grund der
Elektronen einem leicht veranderten Ma-
gnetfeld ausgesetzt sind. Diese chemische
Abschirmung des Magnetfeldes fithrt zu
einer Verschiebung der jeweiligen Reso-
nanzlinien, sodass die schwachen Meta-
bolitsignale erst detektierbar werden. Bei
hohen Magnetfeldern erhoht sich zum
Einen das SNR dieser Resonanzen, die Re-
sonanzlinien riicken aber in den Spektren
auch weiter auseinander, sodass sie bes-
ser voneinander getrennt werden kénnen.

Die Implementierung von MRS-Ver-
fahren bei hohen Feldern ist in den letzten
Jahren deutlich verbessert worden, aller-
dings haben sich die hohen Erwartungen
bisher nur z. T. erfiillt. Zum einen stei-
gen auf Grund der Suszeptibilititsunter-
schiede auch die lokalen Inhomogeniti-
ten des Grundfeldes an, was zu einer Ver-
breiterung der Linien fiihrt. Dieser Effekt
kann reduziert werden, indem man Shims
hoherer Ordnung einsetzt (s. oben), oder
kleinere Voxel verwendet. Ein weiteres
Problem ist die Inhomogenitit der Hoch-
frequenzsendefelder B;* - sie fithrt dazu,
dass typische MRS-Sequenzen wie PRESS
oder STEAM so modifiziert werden miis-
sen, dass sie weniger sensitiv auf systema-
tische Fehler durch B;*-Inhomogenititen
werden.

Die erhéhten Resonanzunterschiede
zwischen Metaboliten fithren aber auch
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zu Artefakten in der Bildgebung. Die che-
mische Verschiebung zwischen Fett und
Wasser (3,2 ppm) entspricht bei 7 T fast
1 kHz, sodass Fettsignale bei typischen
Auslesebandbreiten von 100-1000 Hz/Pi-
xel um 10 bis 1 Pixel verschoben darge-
stellt werden. Diese unerwiinschte Ver-
schiebung in Ausleserichtung lasst sich
verringern, indem man hohere Auslese-
bandbreiten einsetzt — allerdings fithrt
dies auch zu einer Verringerung des SNR
und ist bei vorgegebener raumlicher Auf-
16sung nur bedingt méglich, da die Gra-
dientenstarken begrenzt sind. Alterna-
tiv kann man das Fettsignal auch selektiv
unterdriicken - hierzu werden speziel-
le Hochfrequenzpulse verwendet, die je-
doch den Energieeintrag ins Gewebe er-
hohen (s. Abschn. “Spezifische Absorp-
tionsrate (SAR)“) und zusatzliche Zeit in-
nerhalb der Sequenz benétigen.

Trotz dieser technischen Schwierigkei-
ten ist die MRS bei hohen Feldern sicher
eine der wesentlichen Anwendungsgebie-
te — dies gilt neben der 'H-MRS insbeson-
dere auch fiir die Spektroskopie mit an-
deren Kernen wie *C oder IP. Diese bei-
den Kerne bieten einen direkten Zugang
zu den meisten organischen Verbindun-
gen, und insbesondere zum Energiemeta-
bolismus. Erst bei hohen Feldern wird es
moglich, diese signalarmen Kerne in kli-
nisch sinnvollen Zeiten (TA <10 min) ein-
zusetzen.

Gradienteninduzierter Larm

Fiir die praktische Anwendung der Hoch-
feld-MRT ist die Gerduschentwicklung
bei der Untersuchung ein wesentlicher
Faktor. Mit steigendem B, erwartet man,
dass die Kréfte linear ansteigen, die wéh-
rend der Gradientenschaltungen auf die
Gradientenspulen wirken. Diese Krif-
te fithren zu den bekannten Vibrationen
der Gradientenspulen und damit zu einer
nicht zu vernachldssigenden Gerausch-
entwicklung. Bei Hochfeld-MRT-Unter-
suchungen ist daher immer das Tragen
eines Horschutzes zu empfehlen, selbst
wenn bei vergleichbaren Untersuchun-
gen im Niederfeldgerit die Gerduschent-
wicklung tolerabel wire.

Um die Gerduschbelastung des Pa-
tienten zu reduzieren, haben die Her-
steller die Gradientenspulen besonders

gut schallisoliert. Neben den Spulen sind
aber auch die stromzufithrenden Kabel
starken Kriften ausgesetzt, was zu einer
erhohten Belastung insbesondere an den
Anschlussstellen der Kabel fithren kann.
Erst durch den Einsatz von Koaxialka-
beln, bei denen die Kraftwirkung auf den
Innenleiter durch die Krifte auf den 4u-
Beren Schutzmantel genau kompensiert
wird, kdnnen Spannungsbriiche an den
Kabelverbindern vermieden werden. Dies
ist ein gutes Beispiel dafiir, wie die Ent-
wicklung von Technologien fiir die Hoch-
feld-MRT auch zu Verbesserungen bei der
Niederfeld-MRT gefiihrt hat.

Spezifische
Absorptionsrate (SAR)

Die Resonanzfrequenz der hauptséchlich
fiir die MRT verwendeten 'H-Kerne (d. h.,
der Protonen) ist linear proportional zur
Feldstérke: fy=y-By, wobei das gyromagne-
tische Verhaltnis y fiir 'H bei 42,6 MHz/T
liegt. Bei der MRT werden Hochfre-
quenz(HF)-Felder zur Anregung der 'H-
Kerne verwendet - hierbei wird HF-Leis-
tung im Gewebe absorbiert. Der HF-Leis-
tungseintrag im Gewebe wird durch die
spezifische Absorptionsrate (SAR) in W/
kg Korpergewebe erfasst; er zeigt nach
einem vereinfachten Modell eine quadra-
tische Abhingigkeit von By [22]. Genau-
ere theoretische Berechnungen des erwar-
teten Leistungseintrags zeigen — abhéngig
von der Grofle, Form und Leitfahigkeit
des Objekts — eine weniger als quadrati-
sche Zunahme oberhalb etwa 200 MHz
[5], was auch experimentell z. T. bestitigt
werden konnte [9, 23]. Der mit By anstei-
gende Leistungseintrag ist eine der grofi-
ten Herausforderungen bei hohen Ma-
gnetfeldern, der bereits beim Ubergang
von 1,5 auf 3 T viele Sequenzanpassun-
gen erfordert hat. Hohe Leistungseintra-
ge stehen oft in direktem Konflikt mit der
Beschleunigung der Bildgebung, die man
auf Grund der gesteigerten Sensitivitit bei
hohen Feldern gewinnbringend einsetzen
konnte; um die vom Gesetzgeber vorge-
gebenen SAR-Grenzen einzuhalten [2] ist
es bei hoheren Magnetfeldern notwendig,
Kompromisse bei den Bildgebungsproto-
kollen einzugehen.

Als Erstes kann man die Protokollpara-
meter anpassen, die die SAR-Werte beein-



flussen — so werden meist die Repetitions-
zeit (TR) verldngert, der Flipwinkel ver-
ringert oder die Anzahl der Schichten re-
duziert. Bei einigen HF-intensiven Pulsse-
quenzen wie Turbospinecho (TSE) kann
der Refokussierungsflipwinkel von 180°
auf einen niedrigeren Wert herabgesetzt
werden oder man verwendet Sequenzva-
rianten mit variablen Refokussierungs-
flipwinkeln [24, 25]. Leider fithren solche
Anpassungen zu lingeren Messzeiten,
verdnderten Bildkontrasten oder Emp-
findlichkeitsverlusten.

Die mittlere HF-Leistung pro Puls
kann auch durch die zeitliche Streckung
der HF-Pulse reduziert werden. Lei-
der bringt dies auch Nachteile mit sich
wie Messzeitverldngerungen bei schnel-
len Gradientenechosequenzen und ge-
kriimmte Schichtprofile. Streckt man die
HF-Pulse nur in den leistungsrelevan-
ten Bereichen, konnen die Nachteile z. T.
kompensiert werden - diese zeitlich mo-
dulierten HE-Pulse werden beispielswei-
se mit dem VariablE-Rate-Selective-Exci-
tation(VERSE)-Algorithmus [26] erzeugt
und bendétigen deutlich geringere HF-
Leistungen.

B,-Inhomogenitat

Die gleichmiflige Anregung des Gewebes
ist eine wichtige Voraussetzung, um iiber-
all im Bildgebungsvolumen einen homo-
genen Kontrast zu erhalten. Bei 1,5 oder
3 T wird oft eine Volumenkérperspule in-
nerhalb des Magnettunnels verwendet,
um ein homogenes HF-Sendefeld (B,*)
und damit eine homogene Anregung zu
erzielen. Dies garantiert, dass der Kontrast
im Bild nur von den Gewebeeigenschaf-
ten bestimmt wird und nicht von der B;*-
Feldverteilung der Sendespule abhangt.
Bei hoheren Feldstérken ist eine Ganz-
kérpervolumenspule kaum einsetzbar, da
die Wellenldnge der Hochfrequenzfelder
im Gewebe von etwa 53 cm bei 1,5 T auf
nur 15 cm bei 7 T absinkt. Die starke Feld-
starkenabhangigkeit der Wellenlédnge re-
sultiert zum einen aus der verdnderten
Resonanzfrequenz der Protonen, die li-
near mit der Feldstarke variiert, und zum
anderen aus den unterschiedlichen dielek-
trischen Eigenschaften des Gewebes; so
sinkt die Dielektrizitdtskonstante von 78
bei 1,5 T auf 45 bei 7 T [27] ab. Sobald die

Abmessungen des Messobjekts bzgl. der
Wellenldnge nicht mehr vernachlassigbar
sind, kénnen HF-Wellenberge und -tiler
auftreten, und eine gleichmifige Flipwin-
kelverteilung ist mit herkdmmlicher HF-
Spulentechnik nicht mehr zu erreichen.
Eine héufig beobachtete Konsequenz bei
der 7-T-Kopfbildgebung ist eine zentrale
Aufhellung [28]. Im Kérperstamm sind
die Probleme bei 7 T so schwerwiegend,
dass kein MRT-Hersteller derzeit eine Vo-
lumenkoérperspule anbietet — die HF-An-
regung muss mithilfe lokaler Sendespu-
len realisiert werden. Untersuchungen bei
7 T werden deswegen v. a. am Kopf oder
an den Gelenken vorgenommen, d. h. in
Bereichen des Korpers, die klein genug
sind, um mehr oder weniger homogen
mit einer lokalen Volumenspule angeregt
werden zu kénnen.

Mit der Variation der magnetischen
HEF-Felder bei hohen Feldern geht eine
ebenso grofle Schwankung der elektri-
schen HF-Felder einher, die fiir die Ge-
webeerwarmung verantwortlich sind. Die
E-Feld-Verteilung wird stark patienten-
abhéngig, und SAR-Vorhersagen werden
schwieriger. Aktuell wird daran geforscht,
eine patientenspezifische Modellierung
der Feldverteilung zu erhalten, wozu die
Gewebeverteilung und die dazugehorigen
elektrischen Eigenschaften (Leitfahigkeit
und Permittivitit) gemessen oder anhand
von Erfahrungswerten geschitzt werden
miissen [29, 30].

Um die Effekte der B;*-Inhomogenitt
zu minimieren, kénnen adiabatische HF-
Pulse eingesetzt werden, die nahezu un-
abhéngig von den B;*-Werten einen kon-
stanten Flipwinkel erreichen [31], oder es
koénnen dielektrische Kissen auf den Pa-
tienten gelegt werden, die die B,*-Feldver-
teilung beeinflussen [32].

Der vielversprechendste Ansatz ist
jedoch das parallele Senden mit meh-
reren unabhdngigen Spulenelementen
(8 Abb. 2). Sowohl numerische Simu-
lationen als auch experimentelle Versu-
che zeigen, dass eine sehr viel gleichmi-
Bigere Feldverteilung in vivo zu erzielen
ist, wenn mehrere raumlich verteilte Spu-
lenelemente mit HE-Energie gespeist wer-
den, wobei man Amplitude und Phase des
HE-Pulses in jedem Element unabhingig
justiert [28, 33, 34]. Dieser Ansatz wird als
HF-Shimming bezeichnet, in Analogie

zum Shimming des statischen Magnetfel-
des By. Bei 7 T sind HF-Shimming-Syste-
me mit 8 oder mehr Elementen {iblich [35,
36, 37]. Es hat sich gezeigt, dass HF-Shim-
ming nicht nur zur Adressierung B;*-Un-
gleichmafigkeiten niitzlich ist, sondern
auch zur Vermeidung lokaler SAR-Foci
eingesetzt werden kann [38].

Als Erweiterung von HF-Shimming
kann man nicht nur die relativen Amp-
lituden und Phasen variieren, sondern
auch mit jedem Element unterschiedliche
HF-Pulsformen senden - dies wird als
»parallel transmit“ oder Transmit-SENSE
(»sensitivity-encoded®) bezeichnet [39,
40]. ,,Parallel transmit“ bietet die Mog-
lichkeit, mehrdimensionale HF-Pulse
[59, 60, 61] zu realisieren, mit denen eine
Homogenisierung der Anregung moglich
wird [39, 40, 41]. Als Alternative zum pa-
rallelen Senden wurde das ,,Traveling-wa-
ve-Verfahren vorgeschlagen, bei dem die
Sendeantenne nicht in der Néhe des Ob-
jekts steht, und die Bohrung des Tomo-
graphen als Wellenleiter eingesetzt wird
[42, 43].

Magnetohydrodynamischer
Effekt (MHD)

Da Blut elektrisch leitfihig ist, wird es in
seiner FlieBbewegung durch Magnetfel-
der abgelenkt. Dieser so genannte mag-
netohydrodynamische Effekt (MHD [44])
verursacht eine elektrische Spannung, die
sich beispielsweise {iber der Aorta auf-
baut, und die die T-Welle des EKGs an-
hebt, weil der Aortenfluss wahrend dieser
Herzzyklusphase am grofiten ist [44]. Bei
niedrigeren Feldstiarken (By<1,5 T) wird
dadurch eine zuverlissige EKG-Trigge-
rung nicht behindert. Weil das EKG mit
steigender Feldstarke zunehmend verzerrt
wird, schldgt die EKG-Triggerung mit zu-
nehmender Feldstirke mehr und mehr
fehl, da die erhohten T-Wellen als R-Wel-
len missinterpretiert werden [45].

Als Alternative zur EKG-Triggerung
steht die Fingerpulsoximetrie zur Verfii-
gung. Sie verwendet die periphere Puls-
welle und ist damit als Ersatz fiir das EKG
nur bedingt geeignet, da das langsamer
variierende Signal und der deutliche Zeit-
versatz zur R-Zacke eine weniger prazise
Triggerung erlauben und in der dynami-
schen Herzbildgebung zu unscharfen Bil-
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Abb. 2 A Neue Hochfrequenztechnologien ermdglichen 7-T-Aufnahmen mit deutlich gleichmaBigerer Ausleuchtung. a Eine
8-Kanal-Sendeempfangsspule fiir HF-Shimming; die Pfeile markieren die 4 vorderen Spulenelemente. b, ¢, d HASTE-Aufnah-
men bei 7 T mit einer Aufldsung von 1,4x1,4x4 mm?3. b Anregung mit dem konventionellen zirkularpolarisierten HF-Shim-
Modus. ¢ Anregung mit dem zirkularpolarisierten Shim-Modus 2. Ordnung. Beide Modi zeigen fast komplette Signalauslo-
schungen (Ellipse), allerdings an komplementéren Stellen im Bild. d Eine zeitlich verschachtelte Kombination der 2 Anre-
gungsmodi erlaubt eine deutlich homogenere Ausleuchtung ohne komplette Signalausléschungen [35]. HF Hochfrequenz,

HASTE ,half Fourier-acquired single shot turbo spin echo”

Abb. 3 A Verbesserte Darstellung der Hirngeféaf3e eines Patienten mit einer arteriovendsen Malforma-
tion mit der Time-of-flight(TOF)-MR-Angiographie bei 7 T (rechts) gegeniiber einer Aufnahme bei 3T
(links). Insbesondere die submillimetergroBen GefaBstrukturen des Nidus sind bei 7 T wegen der ho-
heren raumlichen Auflésung deutlich besser zu erkennen
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dern fithren. Vor fast 2 Jahrzehnten wurde
die akustische Uberwachung sowohl der
Herz- als auch der Atemtone vorgeschla-
gen [46], und vor kurzem wurde dieser
auskultatorische Ansatz fiir die Herztrig-
gerung verwendet [45, 47]. Dieser akus-
tische Ansatz ist intrinsisch unempfind-
lich gegeniiber dem MHD und verwendet
einen gut definierten Triggerimpuls, den
ersten Herzton. Die Genauigkeit der akus-
tischen Triggerung wurde inzwischen bei
1,5 T fiir die Bestimmung der linksventri-
kuldren Herzfunktion validiert [48].

Nebenwirkungen

Zur Zeit sind MRT-Untersuchungen bei
Feldstiarken von By >4 T nicht fiir Rou-
tineuntersuchungen zugelassen. Fiir eine
eventuelle Zulassung ist es notwendig
zu demonstrieren, dass die Methode so-
wohl fiir den Patienten als auch fiir die
Mitarbeiter sicher ist. Bisher wurden von
Arbeitnehmern und Patienten, die hohe-
ren Magnetfeldern ausgesetzt waren, ver-
schiedene Nebenwirkungen festgestellt:



Schwindel, Ubelkeit, Magnetophosphene
(Lichtblitze), Kopfschmerzen und metal-
lischer Geschmack [44]. Diese Nebenwir-
kungen sind in der Regel mit Bewegun-
gen im Streufeld des Magneten verbun-
den, bei denen Stréme in elektrisch leit-
fahigen Geweben induziert werden, die
zu sensorischen Reizen fithren konnen.
So ist beispielsweise Schwindel (Vertigo)
auf bewegungsinduzierte elektrische Stro-
me im Vestibularorgan zuriickzufiihren
[49]. Erfreulicherweise sind diese Effekte
nach aktuellem Kenntnisstand alle vorii-
bergehend und fithren nicht zu dauerhat-
ten Schdden oder Verdnderungen auf zel-
luldrer oder metabolischer Ebene. Kogni-
tions- und Vitalparametermessungen bei
8 T haben nur sehr geringe Auswirkun-
gen offenbart [50, 51], und bei 7 T konn-
ten entweder keine [52, 53] oder nur sehr
geringe Auswirkungen auf die Aufmerk-
samkeit und Konzentration sowie die vi-
suelle Wahrnehmung und Hand-Auge-
Koordination gefunden werden [54, 55].
Physiologische Nebenwirkungen wer-
den sicherlich eine Obergrenze fiir das B,
setzen, bei dem Probanden bereit sind,
sich einer MRT-Untersuchung zu unter-
ziehen. In einer Befindlichkeitsstudie mit
mehreren hundert Patienten und gesun-
den Probanden, bei der nach einer 7-T-
Untersuchung ein umfangreicher Fra-
gebogen ausgefiillt wurde [56], konnte
die tiberwiegende Mehrheit (>98%) die
Untersuchung erfolgreich beenden. Mehr
als die Hilfte berichtete {iber Nebenwir-
kungen, die widhrend der Bewegung in
den oder aus dem MRT-Tunnel oder
wihrend der Untersuchung auftraten.
Das Auftreten von Nebenwirkungen war
signifikant haufiger als bei 1,5 T. Um die-
se Ergebnisse in die richtige Perspektive
zu stellen, wurden die Nebenwirkungen
mit anderen typischen Storfaktoren einer
MRT-Untersuchung verglichen, u. a. der
Dauer der Untersuchung, der Tempera-
tur im Untersuchungsraum, dem klaust-
rophobischen Gefiihl des Magneten und
Schwierigkeiten bei der Kommunikation
mit dem Bedienpersonal. Im Vergleich
zu diesen allgemeinen Faktoren wurden
die feldstidrkeabhingigen Nebenwirkun-
gen als weniger storend bewertet [56],
und die grofle Mehrheit der Studienteil-
nehmer war immer noch bereit, sich einer
7-T-Untersuchung ohne besondere Maf3-

nahmen wie antiemetische Medikamente
zu unterziehen.

Die beobachteten Effekte skalieren
nicht nur mit By, sondern mit der raum-
lichen und zeitlichen Verdnderung des
Magnetfeldes. Aus diesem Grund ist die
langsame Bewegung durch das Streufeld
des Magneten eine sehr wirksame Gegen-
mafinahme. Die raumliche Felddnderung
istim Streufeld der ersten Generation pas-
siv abgeschirmter 7-T-Magneten gerin-
ger als bei der zweiten aktiv abgeschirm-
ten Magnetgeneration, sodass bei neueren
Magneten deutlich mehr auf bewegungs-
induzierte Nebenwirkungen (beispiels-
weise beim Hineinfahren der Patienten-
liege) geachtet werden muss.

Fazit

Die Ultrahochfeld(UHF)-MRT bietet
gegeniiber der MRT bei den heute iib-
lichen Feldstarken von 1,5 und 3 T viele
Vorteile. Auf Grund des hoheren Signal-
zu-Rausch-Verhéltnisses konnen Bilder
mit héherer raumlicher und/oder zeitli-
cher Auflosung akquiriert werden, aller-
dings lasst sich der Auflosungsgewinn
wegen veranderter Kontrasteigenschaf-
ten nicht vollstandig realisieren. Beson-
ders profitieren die TOF-MRA (8 Abb. 3)
und die fMRT von hohen Magnetfeldern.
Bevor die UHF-MRT in die klinische Rou-
tine Eingang finden kann, miissen tech-
nische Losungen fiir Limitationen gefun-
den werden, die aus dem inhomogenen
Hochfrequenzsendefeld resultieren. Ak-

tuelle Forschungsergebnisse mit paral-
lelen Sendesystemen sind hier sehr viel-
versprechend, allerdings sind hierfiir
noch Sicherheitsprobleme bzgl. mogli-
cher Gewebeerwdarmung zu I6sen.

Da die UHF-MRT ein sehr dynamisches
Forschungsfeld darstellt, besteht Hoff-
nung, dass die genannten Nachtei-

le in Zukunft iiberwunden werden koén-
nen. Die dabei entwickelten Technolo-
gien kommen auch der MRT bei niedrige-
ren Feldern zu Gute, so wie der Kleinwa-
gen von der Formel-1-Technologie profi-
tiert. Neben allem technischen Enthusi-
asmus muss aber auch die diagnostische
Genauigkeit und Sicherheit der UHF-MRT
evaluiert werden; die erhebliche Investi-
tion in einen Hochfeldtomographen ist
nur dann gerechtfertigt, wenn auch eine
diagnostische Verbesserung fiir Patien-
ten erzielt werden kann.
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