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Warum 7-Tesla-'H-MRT im Gehirn?

Kurzfassung: Die Verbreitung von 7-Tesla-MRT-
Gerdten nimmt immer schneller zu. Die derzeiti-
gen Maglichkeiten und Grenzen der Methoden
und Technologie werden vorwiegend in (neu-
rowissenschaftlichen) Forschungsstudien evalu-
iert. Klinische Routinebildgebung ist derzeit mit
7 T nicht etabliert und die weitere Entwicklung
und Verbreitung dieser Gerate hangt von Anwen-
dungen ab, welche vom Einsatz der Technik deut-
lich profitieren. In diesem Beitrag werden die
derzeitigen Mdglichkeiten und Herausforderun-
gen von 7-T-MRT des Gehirns beschrieben und
die Anwendung in Forschung und Klinik disku-
tiert. Die Hauptvorteile eines erhéhten Signal-
zu-Rausch-Verhaltnisses sowie einer gréReren
Sensitivitat vor allem fiir suszeptibilitadtsgewich-
tete Aufnahmen erlauben detailreichere Darstel-
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lungen. Schwierigkeiten durch inhomogene Flip-
winkelverteilungen und hohe Hochfrequenzbe-
lastung schranken die Anwendbarkeit der be-
kannten Methoden jedoch ein und erfordern wei-
tere Entwicklungen.

Schliisselwarter: Hochfeld-MRT, 7 Tesla, Ge-
hirnbildgebung

Abstract: Why Use 7 Tesla MRI Systems for
Brain Imaging? The dissemination of 7 Tesla
MRI systems is growing ever faster. The current
possibilities and limitations of the methods and
technology are mainly being evaluated in (neuro-
scientific) research studies. Routine clinical
imaging is currently not feasible and the future
development and proliferation of ultra-high field

systems strongly depends on the identification
of applications that significantly benefit from
this technology. This article describes the cur-
rent possibilities and challenges of 7 T MRI of
the human brain and discusses the applications
in research and clinical diagnosis. The main ad-
vantages of high signal-to-noise and high sensi-
tivity in susceptibility-weighted imaging allow
measurements with improved resolution. Diffi-
culties due to inhomogeneous flip angle distribu-
tions and high radiofrequency power deposition
limit the applicability of known methods and re-
quire further developments. J Neurol Neuro-
chir Psychiatr 2012; 13 (2): 90-7.

Key words: high-field MRI, 7 Tesla, neuro-
imaging

Einleitung

Etwa zur Jahrtausendwende wurde die nichste Stufe auf der
nach oben offenen Magnetfeldskala erklommen. Die ersten
Ganzkorper-MRT-Systeme mit 7 Tesla (T) Magnetfeldstirke
(CMMR Minnesota) und 8 T (Ohio State University) wurden
installiert und fiir Messungen am Menschen genutzt. Wih-
rend man sich in Ohio auf die hochauflésende Darstellung der
Gehirnanatomie konzentrierte [1], lag der Fokus in Minnesota
auf der nicht-invasiven Darstellung neuronaler Aktivitit mit-
tels funktioneller MRT (fMRT) [2]. Aufgrund zahlreicher
technischer Herausforderungen und Limitationen hat man sich
zunichst auf kleine Beobachtungsvolumina innerhalb des Ge-
hirns beschrinkt, jedoch hier bereits frith das mogliche Poten-
zial der hohen Feldstirken erkannt. Die Skepsis gegeniiber dem
Drang nach hoheren Feldstdarken fiir Humananwendungen
war grof3 und bis 2005 waren lediglich 5 7-T-Systeme in Betrieb.
Seitdem ist die Anzahl deutlich angestiegen und mit Stand
Mirz 2011 sind ca. 45 Systeme installiert bzw. geordert.

Der technische Aufwand solcher Gerite ist erheblich und es
stellt sich die Frage, ob die Kosten und der infrastrukturelle
Aufwand durch den Nutzen gerechtfertigt sind. Eine Antwort
auf diese Frage ist heute vor allem fiir die klinische Diagnos-
tik noch nicht abschliefend zu geben, hidngt diese doch sehr
von der betrachteten Anwendung ab. Es ist klar, dass die Mog-
lichkeiten der Technologie und Methodik von einigen spezia-
lisierten Institutionen entwickelt und getestet werden miissen.
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Ob der Gewinn an Erkenntnis aus den Resultaten eine weite
und zahlreiche Verbreitung rechtfertigt, wird derzeit intensiv
diskutiert. Alleine die statischen Voraussetzungen, einen Ma-
gneten von > 30 Tonnen Gewicht und einer Eisenabschir-
mung von mehreren 100 Tonnen zu installieren, erfordern oft-
mals einen Gebidudeneubau. Zudem ist selbst dann das Streu-
feld noch groB (5G-Linie ca. 450 m?) und man benétigt viel
Platz in alle Raumrichtungen um den Magneten. Somit sind
die Kosten fiir eine 7-T-Untersuchung derzeit erheblich hoher
als fiir eine klinische Untersuchung bei 1,5 T (vorsichtig ge-
schitzt etwa um den Faktor 5). Dies liegt jedoch noch immer
unter den Kosten fiir eine PET-Untersuchung. Hieraus kann
bereits erkannt werden, dass bei gegebener klinischer Recht-
fertigung eine klinische Anwendung durchaus moglich er-
scheint, die zudem bei einer weiteren Verbreitung sicher zu
einer Kostenreduktion fithren wiirde. Viele der derzeitigen
Argumente fiir oder gegen eine klinische Anwendung wurden
2010 in der ,,Hot Topic Debate* beim ,,Joint Annual Meeting
of the ISMRM and ESMRMB* in Stockholm ausgetauscht [3].

Diese aktuelle Debatte erinnert natiirlich an die Situation von
Ganzkoper-3-T-MRT ca. 2003, als die ersten klinischen 3-T-
Gerite auf den Markt kamen und deren Mehrwert gegeniiber
1,5 T intensiv diskutiert wurde. Mittlerweile haben die Tech-
nologie und der Markt diese Frage entschieden; 3-T-Gerite
machen heute einen signifikanten Teil der Installationen aus
und haben sich in der klinischen Diagnostik und den Neuro-
wissenschaften fest etabliert. Ist 7 Tesla bei gleichbleibenden
Argumenten die logische Fortsetzung dieser Erfolgsgeschichte
hoherer Feldstiarken, welche von vielen unterschitzt wurde?
In diesem Artikel werden die technischen und physikalischen
Grundlagen erldutert und Beispiele fiir Anwendungen am
Kopf aufgezeigt und diskutiert. Aufgrund des groBen Interes-
ses an Neurowissenschaften und der kleineren Abmessungen
des Kopfes im Vergleich zum Korperstamm werden derzeit
Publikationen bei 7 T von Anwendungen am Kopf dominiert,
auch wenn vielversprechende Ergebnisse in anderen Korper-
regionen gezeigt wurden. Dieser Uberblick beschrinkt sich
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auf die bislang deutlich dominierenden Anwendungen im
Kopf. Zudem werden ausschlielich Methoden diskutiert, die
Protonen nutzen. Andere Kerne — wie etwa 31-Phosphor, 19-
Fluor oder 23-Natrium, welche bei hohen Feldstiarken an Be-
deutung gewinnen — werden ebenfalls nicht betrachtet.

Technisch-physikalische Grundlagen

Seit der Einfiihrung von MRT in die klinische Diagnostik war
das Hauptargument fiir hohere Magnetfeldstidrken die propor-
tional steigende Magnetisierung des Objekts. Dieser Gewinn
an Magnetisierung bewirkt bei Vernachldssigung der Hoch-
frequenzeffekte und sich @ndernder Relaxationszeiten eine
proportionale Erhohung des Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses
(SNR). Da MRT ein intrinsisch signalschwaches Verfahren
ist, ist jeder Gewinn an SNR hochwillkommen. Diese erhohte
Sensitivitdt kann in hohere rdumliche Auflosung, kiirzere
Messzeiten oder Kontrastgewinn investiert werden. Fiir MR-
Spektroskopie, welche klinisch nur eine geringe Rolle spielt,
erhoht sich zudem die Frequenzaufspaltung der Metaboliten-
signale, wodurch diese Methode doppelt profitiert.

Der SNR-Gewinn fiir 7 T gegeniiber 3 T ist somit etwa 2,3.
Dies konnte in eine Messzeitreduktion um etwa einen Faktor
5 investiert werden, wenn Methoden eine solche Reduktion
(etwa durch parallele Bildgebung oder Reduktion von Mitte-
lungen) erlauben. Alternativ kann die rdumliche Auflosung
z. B. von 1 mm auf 0,75 mm erhoht werden. Hierbei ist zu be-
achten, dass das Voxelvolumen fiir isotrope Auflésung mit der
dritten Potenz der Kantenldnge abnimmt und daher der Ge-
winn relativ geringer erscheint. Auf Basis der hoheren Mag-
netisierung kann kein weiterer Gewinn erwartet werden. Die-
ser Gewinn wird zudem durch nachteilige Effekte einge-
schrinkt. Der prominenteste Effekt ist die Reduktion der Wel-
lenldnge der genutzten Hochfrequenz umgekehrt proportio-
nal zur Feldstidrke. Fiir 7 T ist die Wellenldnge in Gewebe auf-
grund seiner dielektrischen Eigenschaften mit etwa 11-15 cm
deutlich geringer als in Luft. Hierdurch kann das Anregungs-
feld nicht mehr homogen im Bereich des Objekts sein und es
kommt zu starken ortsabhingigen Schwankungen des Puls-
kippwinkels. Der volle SNR-Gewinn kann daher nicht iiber
das gesamte Objekt realisiert werden. Selbst am Gehirn ent-
stehen hierdurch bereits sehr deutliche Intensitétsvariationen.
In Abbildung 1 ist eine experimentell gemessene Anregungs-
kippwinkelkarte fiir eine nominelle Anregung mit 90° ge-
zeigt. Nur im Zentrum wird dieser Kippwinkel erreicht. In
weiten Teilen des GroBhirns ist der Kippwinkel bis auf die
Hilfte reduziert, im Kleinhirn sogar noch auf Werte darunter.
Das Signal und der Kontrast im Bild werden daher entspre-
chend der Sensitivitit der verwendeten Messmethode rdum-
lich zum Teil stark variiert.

Weiterhin dndern sich die Relaxationszeiten von Gewebe mit
steigender Feldstdrke. Wihrend die longitudinalen Relaxa-
tionszeiten (T1) im Gehirn proportional zu B ** steigen [4],
reduziert sich die transversale Relaxationszeit (T2) leicht [5].
Die Zerfallskonstante in Gradientenecho-Experimenten (T2%*)
reduziert sich mit zunehmender Feldstirke stidrker und spie-
gelt den Gehalt z. B. an Eisen, Ferritin oder Desoxyhidmo-
globin in einem Voxel deutlich stirker wider als bei niedriger
Feldstirke. Diese Effekte beeinflussen abhingig von der ver-

0

Abbildung 1: Die gemessene Kippwinkelverteilung im Kopf eines Probanden fiir
einen nominalen Kippwinkel von 90°. Nur im Zentrum wird dieser nominale Kipp-
winkel erreicht. Selbst im GroRhirn variiert der Kippwinkel um bis zu 50 % und im
Kleinhirn reduziert er sich auf sehr geringe Werte von < 30°. Als Konsequenz erge-
ben sich raumlich stark inhomogene Intensitaten und Kontraste.

wendeten Messsequenz das SNR oftmals negativ, wobei sich
der Kontrast durchaus erhohen kann. Dies ist vor allem fiir
T2*-gewichtete Bildgebung der Fall, welche bei 7 T sehr viel
dominanter ist als bei geringerer Feldstirke. Sie profitiert
vom erhohten SNR, dem stirkeren Kontrast und ist zudem
aufgrund der geringen Kippwinkel relativ unempfindlich ge-
gen Hochfrequenz- (HF-) Inhomogenititen. Weitere Effekte,
die hier nicht im Detail erldutert werden sollen, sind die pro-
portional ansteigenden Magnetfeldinhomogenititen, die
durch die Gewebesuszeptibilitit verursacht werden, erhohte
Magnetisierungstransfereffekte, welche Signale reduzieren
und Kontraste dndern, sowie steigender akustischer Lirm
aufgrund der groeren Lorenzkrifte im Gradientensystem.

Ein zusitzlicher, sehr wichtiger Aspekt ist die im Wesentli-
chen quadratisch mit der Feldstirke steigende spezifische
Absorptionsrate (SAR) [6]. Die Energie, die wihrend einer
MR-Messung im Gewebe deponiert werden darf, ist unabhén-
gig von der Feldstdrke durch Sicherheitsrichtlinien limitiert
und daher konnen viele Sequenzen nicht in gewohnter Weise
genutzt werden. Als Resultat konnen z. B. oftmals pro Zeit-
einheit nur weniger Schichten aufgenommen werden, vor al-
lem fiir Sequenzen mit vielen HF-Pulsen mit hohem Kipp-
winkel wie etwa Spinecho (SE), Turbo-Spinecho (TSE) oder
,Steady State Free Precession®- (SSFP-) Methoden. Der tat-
sdchliche Gewinn an Sensitivitit hiingt also stark von der ver-
wendeten Methode ab, wobei manche Methoden doppelt pro-
fitieren und andere aufgrund von Limitationen der Homoge-
nitdt oder SAR gegeniiber 3 T nur wenig oder gar nicht gewin-
nen konnen.

Anatomische Bildgebung

Die HF-Inhomogenititen beschrinken das sinnvoll darstell-
bare Volumen und daher wird derzeit der iiberwéltigende An-
teil an 7-T-Untersuchungen am Kopf durchgefiihrt. Hiermit
wiederholt sich die Entwicklung, wobei zunéchst nicht nur
bei 3 T, sondern auch in den Anfingen der MR-Bildgebung
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Abbildung 2: Dreidimensionale T1-gewichtete Aufnahme mittels ,Magnetization
Prepared Rapid Acquisition with Gradient Echoes” (MPRAGE, wie alle folgenden Ab-
bildungen aufgenommen mit einer 24-Kanal-Kopfspule [Nove Medical]). Durch die
hohe Magnetisierung kann eine sehr hohe raumliche Auflésung von 0,6 mm isotrop in
15 Min. erreicht werden. Die nativen Daten (oben, in 3 Orientierungen reformatiert)
zeigen jedoch starke Variationen in Signal und T1-Kontrast. Mittels einer Referenz-
messung ohne Inversionspuls und kiirzerer Wiederholzeit (Mitte) kann durch Division
ein homogener kontrast- und detailreicher Datensatz generiert werden (unten).
Lediglich im Temporallappen sind Bereiche erkennbar, in welchen die Inversion der
Magnetisierung aufgrund zu geringer Kippwinkel nicht vollstandig war.

vorwiegend neuroradiologische und -wissenschaftliche An-
wendungen im Mittelpunkt standen. Zunichst sollen die
Moglichkeiten fiir anatomische Hirnbildgebung demonstriert
werden.

Die gingigen T1- und T2-Kontraste im Gehirn werden zu-
meist mittels Spinecho-Sequenzen realisiert. Aufgrund der
hohen Sensitivitdt fiir HF-Inhomogenitdten und des hohen
SAR sind diese fiir 7 T nur bedingt geeignet. Fiir T1-Bild-
gebung hat sich die magnetisierungspriparierte Gradienten-
echo-Aufnahme (MPRAGE) als geeignete Methode etabliert,
welche hohen T1-Kontrast und hohe rdumliche Auflosung
verbindet [7]. Auch diese Methode zeigt deutliche rdumliche

Variationen in Intensitdt und Kontrast, welche die Beurteilung
und eine automatische Prozessierung wie etwa eine Segmen-
tierung erschweren oder gar unmdéglich machen. Durch eine
Referenzmessung, welche ohne Inversion der Magnetisierung
die ansonsten identische Sensitivitit fiir diese Effekte auf-
weist, kann die Messung durch Division korrigiert werden [8,
9]. Diese Messung verldngert die Messzeit um lediglich
ca. 25 % und erhoht aufgrund des inversen Kontrasts sogar
die T1-Sensitivitit. Die resultierenden Daten zeigen einen
starken T1-Kontrast bei der Moglichkeit zu sehr hoher isotro-
per Auflosung (Abb. 2).

Fiir die T2-Bildgebung wird iiblicherweise die TSE-Methode
angewendet [10]. Aufgrund der vielen Refokussierungspulse
mit hohem Kippwinkel ist diese bereits bei 3 T SAR-limitiert.
Die Losung, die die Anwendung selbst im Abdomen bei 3 T
ermoglicht, erlaubt in erweiterter Form auch bei 7 T die T2-
gewichtete Bildgebung am Kopf. Durch die so genannte
Hyper-TSE-Sequenz, welche die Kippwinkel iiber den Echo-
zug hinweg geschickt modifiziert und somit SAR reduziert
und ein hohes Signal erhilt [11, 12], konnen bei weiterer Mo-
difikation der Pulse zur SAR-Reduktion auch bei 7 T T2-Auf-
nahmen mit hoher rdumlicher Auflésung, hohem Kontrast
und ausreichender Volumenabdeckung erstellt werden [13]
(Abb. 3).

Gradientenecho-Methoden, welche bei niedrigeren Feldstér-
ken am Gehirn vor allem fiir den Ausschluss von Blutungen
genutzt werden, finden bei 7 T aus mehreren Griinden sehr
viel hidufiger Anwendung. Gradientenechos sind nicht sehr
SAR-kritisch, zeigen gutmiitige Signalvariationen bei HF-
Inhomogenititen und erlauben sehr hohe rdumliche Auflo-
sungen bei geringen Messzeiten und hohem SNR. Ein ent-
scheidender weiterer Vorteil von Gradientenecho-Methoden
bei hohen Feldern ist der stark mit der Feldstidrke zunehmende
T2*-Kontrast des Gewebes. Im Gegensatz zu geringeren
Feldstirken zeigen Gradientenecho-Daten bereits bei mode-
raten Echozeiten von 10-20 ms einen sehr deutlichen T2%*-
Kontrast, da die T2*-Relaxationszeiten des Gewebes stark re-
duziert sind und somit die Echozeit in der Grofle der T2*-Zei-
ten riickt. Zudem sind die Unterschiede in den T2*-Zeiten
aufgrund der Sensitivitit fiir Eisen (zumeist in Form von Fer-
ritin, Himosiderin oder Desoxyhédmoglobin) bei 7 T deutlich
hoher als bei klinischen Feldstirken. Somit kénnen aufgrund

Abbildung 3: Axial T2-gewichtete
Aufnahmen mittels Hyper-Turbo-Spin-
echo-Bildgebung. Bei dieser Methode
werden die Kippwinkel wahrend des
Echozuges derart variiert, dass die
Hochfrequenzbelastung reduziert wird
unter Beibehaltung des Signal-zu-
Rausch-Verhéltnisses und Kontrastes
im Bild. Somit sind Aufnahmen von 20
Schichten mit 2 mm Schichtdicke und
300 Mikrometer Auflésung in nur 4
Minuten mdglich.
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Abbildung 4: Axiale Gradientenecho-Aufnahmen (Wiederholzeit TR = 750 ms,
Echozeit TE = 17 ms) mit sehr hoher rdumlicher Auflosung (200 Mikrometer bei 2 mm
Schichtdicke). In der oberen Reihe sind die tiblichen Betragsbilder dargestellt (2 von
39 Schichten). Diese zeigen bei 7 T aufgrund von Suszeptibilitatsdifferenzen einen
sehr viel starkeren Kontrast als bei niedrigeren Feldstérken. In der unteren Reihe
sind die dazugehdrigen Phasenbilder dargestellt. Diese zeigen die durch das Gewe-
be verdnderte Magnetfeldverteilung und tragen zum Betragshild komplementére
Informationen, bei nochmals erhdhtem Kontrast, insbesondere in der weillen Sub-
stanz bei.

der hohen raumlichen Auflosung und des starken Kontrastes
sehr detailreiche Aufnahmen der Hirnanatomie entstehen
[14]. Noch bemerkenswerter und aktuell intensiv diskutiert ist
die bislang weitgehend ignorierte Information, die in der
Signalphase kodiert ist. Bei der iiblichen Betragsbildung der
MR-Daten wird diese Information aus den Daten entfernt. In
Gradientenecho-Daten wird die Phase im Wesentlichen durch
das lokale Magnetfeld beeinflusst. Das Magnetfeld wiederum
ist als Folge der magnetischen Eigenschaften des Gewebes
lokal modifiziert. Somit wird ein Problem der Hochfeld-
bildgebung (die grofere Frequenzverschiebung) als ein kon-
trastgenerierender Mechanismus genutzt [15]. Nach Filterung
globaler Phasenvariationen (Shim) zeigen sich starke Kon-
traste zwischen grauer und weiller Substanz sowie innerhalb
der Basalganglien und innerhalb des Hirnmarks, welche den
Kontrast in den Betragsbildern komplementieren und iiber-
treffen konnen (Abb. 4). Bislang sind diese Methoden noch in
keiner Weise im klinischen Alltag integriert und es ist noch
nicht evaluiert, fiir welche Fragestellungen sie hilfreich sein
konnen. Ein mit groem Interesse verfolgter Bereich ist die
Phasenbildgebung bei Patienten mit multipler Sklerose [16—
18]. Erste Berichte zeigen, dass Lidsionen, die in T2- oder
T2*-Gewichtung nicht zu unterscheiden sind, unterschiedli-
che Reprisentation in Phasendaten zeigen. Zudem ist die
Lokalisation der Lisionen um kleinste Venen aufgrund des
starken Kontrastes der desoxygenierten Venen gut zu erken-
nen (Abb. 5).

Abbildung 5: Axiale T2-Hyper-Turbo-Spinecho-Aufnahme, sowie T2*- und Phasen-
kontrastdaten eines Patienten mit multipler Sklerose. Bemerkenswert ist die stark
variierende Erscheinung der Lasionen im Phasenkontrast, wahrend diese in T2 und
T2* sehr @hnlich zur Darstellung kommen.

Abbildung 6: Dreidimensionales ToF-Angiogramm (siehe Text) eines Patienten mit
einer Stenose der A. cerebri media (Auflosung 0,3 mm isotrop). Das Restlumen kann
in der Maximum-Intensitats-Projektion (MIP) sowie in einer senkrecht zur Stenose
geplanten Schnittebene gegeniiber dem Plaque deutlich erkannt werden. Der Ver-
lauf der GefdBwand ist in der rechten Abbildung eingezeichnet.

Angiographie

Die Darstellung der Blutgefid3e mittels MRT ist fiir viele kli-
nische Fragestellungen entscheidend. Vor allem fiir die klei-
nen HirngefdBe bzw. die korrekte Beurteilung von Stenosen
ist die rdumliche Auflosung der Messung ein entscheidendes
Kriterium. Die Moglichkeit angiographischer Darstellungen
ohne die Applikation von Kontrastmitteln profitiert in beson-
derer Weise von hohen Feldstirken: Zum einen kann auf-
grund der hoheren Magnetisierung eine hohere rdumliche
Auflosung erreicht werden und zum anderen ist aufgrund des
lingeren T1 von Blut und Gewebe der kontrastgenerierende
Effekt der Signalerhthung einflieBenden Blutes gegeniiber
stationdrem Gewebe (,,in-flow effect™ bzw. Zustrom-Effekt)
groBer und fiihrt zu einer weiteren Steigerung der Sensitivitéit
[19]. Abbildung 6 zeigt ein Beispiel eines Patienten mit
Mediastenose, bei welchem das sehr kleine Restlumen in der
,,Time-of-flight**- (ToF-) Angiographie erkennbar ist und sich
auch in einer senkrecht geplanten Spinecho-Aufnahme ge-
geniiber dem Plaque klar darstellt.

Wihrend die Darstellung arterieller Gefdf3e von den lingeren
T1-Relaxationszeiten profitiert, verbessert sich auch die Ab-
bildung von vendsen Gefidlen bei hohen Feldstirken deutlich.
Hier addiert sich zum SNR-Gewinn der steigende Kontrast im
Betrags- wie im Phasenbild aufgrund der hohen Suszeptibili-
tiatsunterschiede zwischen vendsem desoxygeniertem Blut
und Gewebe, welcher in der Venographie kombiniert wird
[20] (Abb. 7). Bereits kurz nach der Vorstellung der Methode
wurde der groBe Gewinn bei Erhohung der Feldstirke in
Anwendungen bei 3 T deutlich [21] und auch auf 7 T erweitert
[22]. Hierbei wurden mehrere Vorteile deutlich. Der SNR-
Gewinn bei hohen Feldstirken wird, wie theoretisch vorher-
gesagt, von einem Kontrastgewinn begleitet. Zudem erlauben
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Abbildung 7: Venographie als Mi-
nimum-Intensitats-Projektion  aus
einer axialen Gradientenecho-Mes-
sung mit 200 Mikrometer Aufldsung
bei 2 mm Schichtdicke. Bei 7 T wer-
den aufgrund der Desoxygenierung
des Blutes Voxel mit vendsen Gefa-
Ben dunkel dargestellt. Somit kén-
nen auch Venen erfasst werden,
welche deutlich kleiner als die
VoxelgroRe sind. Bei der Interpreta-
tion der Daten ist zu beachten, dass
die GefdBe durch diesen Effekt
oftmals (berreprasentiert werden.

die kiirzeren optimalen Echozeiten bei hohen Feldstirken
eine schnellere Aufnahme. Ahnlich der Maximum-Intensi-
tits-Projektion (MIP) zur Darstellung arterieller Angiogram-
me stellt eine solche Venographie die vendsen Gefilie durch
eine Minimum-Intensitits-Projektion (minlP) iiber eine defi-
nierte Schichtdicke dar. Da die Venen in diesen Daten in ih-
rem Kaliber iiberreprésentiert werden und auch aufgrund der
hohen Dichte kleiner Venen prominenter hervortreten als die
Arterien in der Angiographie, wird zumeist ein recht diinnes
Schichtpaket von wenigen Zentimetern betrachtet.

Funktionelle MRT

Eine der Hauptmotivationen fiir die Nutzung hoherer Magnet-
feldstiarken war und ist die Anwendung in den Neurowissen-
schaften zur Darstellung von neuronaler Aktivitit. Bereits
2001 haben Yacoub et al. gezeigt [2], dass die Sensitivitit fiir
die Detektion von neuronaler Aktivitdt bei hohen Feldstédrken
zunimmt. In diesen und folgenden Arbeiten wurde zudem
iber einen Gewinn an rdumlicher Lokalisation berichtet. Die-
se kommt primér nicht (nur) durch eine hohere rdumliche
Auflosung zustande, sondern vor allem durch eine Verschie-
bung der Signallokalisation vom vends-vaskuldren System
hin zu kapillaren Regionen aufgrund der Reduktion der veno-
sen T2*-Zeiten [23]. Fiir fMRT-Messungen ist jedoch nicht
alleine die Erhohung des SNR entscheidend. Bereits 2001
haben Kriiger und Glover gezeigt, dass das ,,physiologische
Rauschen®, also die Signalschwankungen im Kortex, welche
nicht mit der Aufgabe korrelieren, ebenfalls mit der Feldstar-
ke zunimmt [24]. Daher bedingt eine Erhchung des SNR
nicht unbedingt eine gesteigerte Sensitivitdt, insbesondere
wenn diese bereits bei niedrigerer Feldstidrke durch physiolo-
gische Schwankungen limitiert ist. Die optimale Ausnutzung
des SNR ist gegeben, wenn das thermische Rauschen (Bild-
SNR) und das physiologische Rauschen etwa gleich grofie
Varianzen beitragen [25]. Die Variationen der Signalintensiti-
ten in fMRT-Experimenten ohne Stimulus erlauben Aussagen
iiber die funktionelle Konnektivitit verschiedener Hirnregio-
nen, welche parallel Signalschwankungen zeigen [26]. Auch
diese Messungen profitieren von hohen Feldstirken durch er-
hohte Sensitivitit [27]. Die meistgenutzte Methode fiir fMRT
ist die Echo-Planar-Bildgebung (EPI). Bei steigender Feld-
stiarke ist diese durchaus problematisch, da vor allem de-
phasierungsbedingte Signalausloschungen und geometrische
Verzerrungen mit der Feldstirke zunehmen. Durch die Ver-
wendung paralleler Aufnahmetechniken, geometrischer Ver-
zerrungskorrekturen und moderner Gradientensysteme ist es
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Abbildung 8: Axiale ,Single-shot"-Echo-Planar-Daten mit 1 mm isotroper Aufld-
sung. Die Messzeit betragt lediglich 50 ms pro Schicht (8 Schichten aus einem
Datensatz von 60 Schichten). Die VoxelgréRe ist gegentiber tiblichen fMRT-Auflo-
sungen von 2,5-3 mm um etwa das 20-Fache reduziert. Eine Zuordnung neuronaler
Aktivierung zu anatomischen Strukturen kann somit ohne die Notwendigkeit einer
weiteren Aufnahme erreicht werden.

mittlerweile moglich, sehr hoch aufgeloste EPI-Daten in
Einzelmessungen zu erhalten [28]. Durch die hohe rdumliche
Auflosung reduzieren sich die Signalausloschungen und
Partialvolumeneffekte. Ahnlich wie in der Venographie profi-
tiert fMRT vom Signalgewinn und dem grof3eren Signalunter-
schied desoxygenierten Blutes von Gewebe, welcher die
Basis des ,,Blood oxygenation level dependent”- (BOLD-)
Effekts ist. Es ist somit eine deutlich mehr als lineare Steige-
rung der Sensitivitit mit steigender Feldstdrke vorhanden. Ein
Beispiel fiir ,,Single-shot“-EPI-Daten mit 1 mm isotroper
Auflosung ist in Abbildung 8 dargestellt. Bei dieser hohen
Auflosung zeigen die Daten anatomische Details, welche
iiblicherweise erst durch die Uberlagerung mit hoch aufgelds-
ten T1-Datensitzen zu identifizieren sind. Hierbei ist zu be-
achten, dass die Gesamtmesszeit fiir eine einzelne Schicht
lediglich 50 ms betrégt.

Mittlerweile wurde in einer grolen Anzahl von Publikationen
gezeigt, dass fMRT bei 7 T mit deutlich hoherer rdumlicher
Auflosung moglich ist und die Sensitivitit erheblich gegen-
iiber niedrigeren Feldstérken steigt [28, 29]. Dieser Sensitivi-
tidtsgewinn ist bei hoher rdumlicher Auflésung am grofBten.
Die Akzeptanz unter den Neurowissenschaftlern ist jedoch
nicht so sprunghaft gestiegen, wie von vielen erwartet wurde.
Die meisten Publikationen beschrinken sich bislang auf me-
thodische Untersuchungen oder Studien primirer funktionel-
ler Areale.

H-Spektroskopie

Die In-vivo-Protonenspektroskopie erlaubt die nicht-invasive
quantitative Messung von Metaboliten und wird bei 7 T neben
wenigen Anwendungen in der Prostata [30] und in Muskeln
[31] bislang vorwiegend im Gehirn genutzt. Durch die hohe
Magnetfeldstirke wird neben dem entsprechend erhohten
SNR zudem die Aufspaltung der einzelnen Signale in der Fre-
quenzrichtung vergrofert [32, 33]. Hierdurch lassen sich die
spektralen Linien besser separieren und somit mehr Substan-
zen auch bei geringerer Konzentration detektieren bzw. klei-
nere Volumina oder kiirzere Messzeiten erreichen. Herausfor-
derungen ergeben sich durch die gréere chemische Verschie-
bung bei der Volumenselektion sowie die groleren Magnet-
feldinhomogenitéten, welche die Linienbreite erhhen kon-



nen und somit einen Teil des Vorteils groferer Linienauf-
spaltung reduzieren. Abbildung 9 zeigt ein Protonenspektrum
aus dem Bereich der parietalen weillen Substanz. Die Anzahl
der detektierbaren Substanzen ist deutlich hoher als in einem
vergleichbaren Spektrum bei niedrigerer Feldstirke (siehe
z. B. [33]).

Diskussion und Schlussfolgerungen

Die Verbreitung von Ganzkorper-7-T-Systemen hat in den
vergangenen 5 Jahren sprunghaft zugenommen und einige
der technischen und methodischen Probleme, die zunichst
prohibitiv erschienen, konnten bereits iiberwunden werden.
Weltweit existieren zahlreiche Initiativen, um weitere Gerite
zu installieren. Der Trend zu hoheren Feldstdrken kann also
als ungebrochen gelten. Zudem gibt es die ersten 9,4-T-
Humangerite, welche den Betrieb aufnehmen, jedoch noch
einiger Entwicklung bediirfen, um den Status der 7-T-Gerite
in Bezug auf Robustheit und Anwendbarkeit zu erreichen.
Dariiber hinaus ist eine weitere Steigerung der Feldstdrken
auf 11,7 T fiir Humananwendungen bereits klar absehbar und
erste Gerite sind in Bau. Moglicherweise miissen wir also
bald wieder einmal den Begriff Ultrahochfeld neu definieren.
Fiir die derzeit betriebenen 7-T-Gerite gilt, dass diese mittler-
welile einen Status erreicht haben, an dem sie nicht nur zu me-
thodischen und technologischen Entwicklungen genutzt wer-
den, sondern auch als Werkzeuge fiir klinische und neuro-
wissenschaftliche Anwendungsforschung dienen konnen.

Von der erhohten Feldstédrke profitieren nicht alle Methoden
in gleichem Ausma8. Derzeit zeichnet sich ab, dass vor allem
Methoden, welche auf der Ausnutzung der suszeptibilitits-
bedingten Kontraste beruhen, wie fMRT, Gradientenecho-
bildgebung und Venographie, sowie Methoden, welche von
langen T1-Relaxationszeiten begiinstigt werden, wie ToF-
Angiographie oder Perfusionsmessungen mittels Spinmarkie-
rung (,.arterial spin labeling®), den grofiten Gewinn zeigen.
Anatomische Bildgebung erreicht den durch die hohere
Magnetisierung erwarteten Auflosungsgewinn, wobei jedoch
einige Methoden aufgrund von SAR-Begrenzungen oder HF-
Inhomogenititen weniger profitieren. Die wesentlichen tech-
nischen Probleme sind die hohe HF-Belastung (SAR-Limits)
sowie die Variation der HF-Felder und damit Kippwinkel iiber
das beobachtete Objekt. Oftmals beschréinkt sich daher die
Untersuchung auf einen kleinen Teilbereich, welcher mit
hoher Sensitivitit untersucht werden kann. Wihrend dies fiir
Forschungsfragestellungen vielfach ausreichend erscheint, ist
fiir klinische Untersuchungen zumeist eine grofe Abdeckung
gewlinscht. Doch auch hier konnen Fragestellungen mit loka-
len Untersuchungen beantwortet werden. Es gilt also, die An-
wendungen zu identifizieren, die von der hohen rdaumlichen
Auflosung bzw. Sensitivitidt entscheidend profitieren. Bereits
heute existiert eine Vielzahl von Studien, die Hochfeld-MRT
anwenden. Von diesen ist ein grofler Anteil technisch ausge-
richtet und viele Patientenstudien evaluieren die Machbarkeit
bestimmter Untersuchungen bzw. den Gewinn an Bildqualitit
nach MaBstiben wie etwa rdumlicher Auflosung. Aktuelle
Entwicklungen lassen erwarten, dass einige der oben genann-
ten limitierenden Herausforderungen in Zukunft moglicher-
weise gelost werden konnen. Methoden fiir die homogene
HF-Anregung mittels B1-Shimming [34] oder paralleler
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Abbildung 9: Ein Einzelvoxelspektrum aus der parietalen weien Substanz mit ei-
ner VolumengroRe von lediglich 1,7 ml. Das Spektrum wurde mit der ,Stimulated
echo acquisition mode”- (STEAM-) Sequenz mit den Messparametern TE/TM/TR
20/15/3000 ms und 128 Mittelungen aufgenommen. Eine Vielzahl von Metaboliten
ist identifizierbar: Ins: Inositol; Cr: Kreatin; PCr: Phosphokreatin; Glu: Glutamat; Gln:
Glutamin; Tau: Taurin; GPC: Glycerophosphocholin; PCho: Phosphorylcholin; Asp:
Aspartat; NAA: N-Acetylaspartat; NAAG: N-Acetylaspartylglutamat; Lac: Laktat;
MM: Makromolekiile.

Anregung [35] erlauben gréfere Volumenabdeckung und
bessere SAR-Kontrolle. Erste Anwendungen auflerhalb des
Kopfes mit beeindruckenden und lange fiir unmoglich erach-
teten Resultaten im Abdomen geben berechtigten Anlass zu
Optimismus [36, 37]. Allerdings sind diese noch sehr weit
von einer Routineanwendung entfernt. Aktiv abgeschirmte
Magnete, welche nun auf den Markt kommen, versprechen
einfachere Installationen in klinischen Umgebungen ohne
den Zwang zu einem separaten Neubau. Grofle Bedeutung
kommt der Entwicklung von HF-Spulen zu, welche bislang
nur fiir sehr wenige Korperregionen (z. B. Kopf und Knie)
kommerziell verfiigbar sind.

Fiir viele wissenschaftliche Anwendungen scheint die Frage
nach dem Nutzen von 7 T bereits beantwortet und viele Labo-
re investieren, um die gestiegene Sensitivitét vor allem in den
Neurowissenschaften einzusetzen. Hier bleibt jedoch abzu-
warten, inwieweit sich die bildgebenden Neurowissenschaf-
ten auf die derzeitigen Rahmenbedingungen bei 7 T einstellen
konnen. So ist bislang eine Volumenabdeckung des gesamten
Gehirns bei sehr hoher rdumlicher Auflosung noch nicht mit
hoher Zeitauflosung moglich und nicht alle Areale sind mit
gleich hoher Sensitivitét erfassbar. Somit muss auch hier eine
gute Hypothese die Lokalisation leiten. Zudem sind die der-
zeitigen Auswerteverfahren in den bildgebenden Neurowis-
senschaften davon getrieben, aus Gruppenstudien an Stich-
proben Aussagen iiber die Gesamtheit zu folgern. Hierzu wer-
den die Daten iiblicherweise zusammengefasst. Dies bedingt
eine rdumliche Normalisierung der Anatomie. Residuelle
lokale Unterschiede konnen nur ausgeglichen werden, indem
die Daten rdumlich gefiltert werden, um eine ausreichende
Uberlappung zwischen den funktionalen Arealen der Proban-
den zu erreichen. Diese residuellen Differenzen sind iiblicher-
weise und abhingig von der Hirnregion in der GroBenord-
nung einiger Millimeter bis Zentimeter. Somit geht in einer
solchen Auswertung der Vorteil der hohen rdaumlichen Auf-
16sung weitgehend verloren. Neue Methoden der Datenaus-
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wertung sind gefordert, wie etwa die so genannte Dekodie-
rung, welche anhand der rdumlich-zeitlichen Muster der
Signalverldufe Aussagen iiber die Beteiligung eines Areals
liefert [38]. Hierbei wird die volle rdumliche Information ge-
nutzt. Allerdings miissen auch hier Verfahren fiir die Grup-
penanalyse weiterentwickelt werden. Diese Herausforderun-
gen mogen ein Grund fiir die Zuriickhaltung bei neurowissen-
schaftlichen Anwendungen sein.

Fiir klinische Anwendungen ist eine solche Gruppenauswer-
tung nicht relevant. Am individuellen Patienten sollen Diag-
nosen gestellt werden. Hierbei ist zunéchst zu priifen, ob ho-
here rdumliche Auflosung bzw. Kontrast einen Nutzen fiir den
Patienten bringen. Wird tatséchlich eine abweichende Diag-
nose gestellt? Hierzu ist eine Aussage bislang nicht moglich.
Es existieren bereits bei 3 T nur wenige systematische Studien
zu diesen Aspekten und bislang keine fiir 7 T. Zudem ist eine
weitere Frage, ob eine moglicherweise gednderte Diagnose
eine Auswirkung auf die Therapie und letztendlich auf die
Gesundung bzw. Uberlebenschancen des Patienten hat. Auch
hierzu liegen keinerlei Daten aus wissenschaftlichen Studien
vor. Welche Pathologie, die bei 3 T iibersehen wird, kann bei
7 T detektiert werden und macht klinisch einen relevanten
Unterschied? Hier sind die klinischen Anwender und For-
scher gefragt und aufgefordert, entsprechende Studien durch-
zufithren und wissenschaftliche Evidenzen fiir den gerecht-
fertigten Einsatz hoher Feldstdrken zu liefern. Eine vielver-
sprechende Anwendung ist die individuelle Planung von
hochprizisen Eingriffen wie z. B. der stereotaktischen Im-
plantation von Elektroden zur tiefen Hirnstimulation [39].
Zudem sind erste Ergebnisse aus Untersuchungen neurodege-
nerativer Erkrankungen wie etwa multipler Sklerose [16],
Morbus Parkinson [40] oder Morbus Alzheimer [41] erschie-
nen und zeigen Ansitze fiir mogliche nicht-invasive Metho-
den zur Friihdiagnose. Bevor ein Einsatz in der klinischen
Routine jedoch Realitdt werden kann, muss die zunehmende
Komplexitit der Gerite und Methoden fiir den Anwender
tiberschaubar und beherrschbar werden. Die wachsende Zahl
an Methoden und deren Freiheitsgrade erdffnen nicht nur
neue Chancen, sondern bergen die Gefahr, den Nutzer zu
tiberfordern. Nicht zuletzt konnen in Europa bislang Gerite
>4 T aufgrund der aktuellen Richtlinien nicht als Medizin-
produkte zugelassen werden.

Unabhingig von dem reguldren klinischen Einsatz an Patien-
ten, fiir welchen eine Kosten-Nutzen-Analyse aufgrund feh-
lender Daten derzeit nicht erstellt werden kann, ist ein weite-
rer Aspekt auch fiir klinische Fragen anzumerken. Mittels
hoher Feldstirken konnen verlédsslichere Daten an wenigen
Patienten innerhalb gut kontrollierter Studien gewonnen wer-
den, welche hoffentlich die Erkenntnis iiber Pathologien,
Pathomechanismen und Therapien verbessern und somit
durch ein besseres Verstindnis der Erkrankung einer deutlich
groBeren Anzahl an Patienten, welche in absehbarer Zeit
sicherlich nicht mittels 7 T untersucht werden konnten, einen
Vorteil bringt.
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Relevanz fiir die Praxis

7-T-MRT-Systeme sind

,,High-end“-Forschungsgerite,

welche bislang fiir eine beschriankte Zahl von Anwendun-
gen im Gehirn und einigen Extremititen sehr beeindru-
ckende Ergebnisse liefern. Vor allem die hohe HF-Belas-
tung (SAR) und die inhomogenen Abbildungseigenschaf-
ten iiber grofere Volumina schrinken die breite Anwen-
dung stark ein. Die Anzahl publizierter Studien steigt rapi-
de an und zeigt derzeit einen langsamen Ubergang von
stark methodisch orientierten Arbeiten zu ersten klinischen
Studien. Eine weite Verbreitung fiir klinische Anwendun-
gen wird entscheidend von der Identifikation relevanter
Anwendungen abhingen, bei welchen der Patient signifi-
kant vom Einsatz dieser hohen Feldstirke profitiert.
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