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Koaxiale Wellenleiteranordnung fiir die multinukleare Hochfeld-MRT mit
laufenden Wellen. In der Hochfeld-MRT (Bp > 7 Tesla) konnen aufgrund der héhe-
ren Larmorfrequenzen keine klassischen Volumenspulen zur Erzeugung eines homogenen
hochfrequenten elektromagnetischen Feldes zur Spinanregung im Korperstamm verwendet
werden. Als Alternative wird in dieser Arbeit eine koaxiale Wellenleiteranordnung vorge-
schlagen, um laufende Wellen in einen definierten Messbereich zu senden und das induzierte
MR-Signal daraus zu empfangen. Das Messobjekt wird im hohlen Innenleiter platziert, der
in Langsrichtung unterbrochen ist um den Messbereich zu bilden. Die MR-relevanten Ei-
genschaften der koaxialen Wellenleiteranordnung wie Sendeeffizienz, Homogenitét des Sen-
defeldes und die Belastung des Messobjektes durch die hochfrequente Strahlung wurden zu-
néchst mit numerischen Simulationen (FDTD-Verfahren) charakterisiert. Auferdem wurde
ein verkleinertes Modell des Wellenleiters konstruiert und Messungen mit Testobjekten und
anatomischen Proben durchgefiihrt. Neben der koaxialen Grundmode TEM wurde auch die
Verwendung hoherer (TE-)Moden untersucht. Durch die Frequenzunabhénigkeit der TEM-
Mode konnten MR-Messungen bei fiinf verschiedenen Larmor-Frequenzen zwischen 29 und
297 MHz mit den Nukliden 'H, 23Na und 35Cl durchgefiihrt werden. Die Verwendung eines
Frequenzdiplexers erméglichte dabei die gleichzeitige MRT von 'H und 23Na bei By = 7 T.
Die Ergebnisse zeigten, dass ein koaxialer Wellenleiter als HF-Antenne in der Hochfeld-MRT
verwendet werden kann und sich aufgrund seiner Frequenzunabhingigkeit fiir multinukleare
Studien eignet. Die erreichte Sendeeffizienz von 0,5-6 uT'/+/kW und die Schwankungen in
der Feldhomogenitit um etwa eine Grofenordnung entsprechen denen anderer Laufwellen-
verfahren, sind jedoch fiir die klinische MRT nur bedingt ausreichend.

Coaxial waveguide setup for multinuclear high-field MRI with traveling waves.
Due to the increased Larmor frequencies in high-field MR imaging (By > 7 Tesla), resonant
volume coils can no longer be used to generate the homogenous spin excitation field within
the human torso. As an alternative approach a coaxial waveguide setup to transmit trave-
ling electromagnetic waves to a defined imaging area is proposed in this work. The object
of interest is placed in the hollow inner conductor of the setup and the imaging area is for-
med by a gap in that conductor. The proposed method is characterized with respect to its
transmission efficiency, field homogeneity and the resulting radiofrequency exposure of the
patient. In this work numerical simulations (FDTD method) were used for evaluation. Fur-
thermore, a prototype setup with reduced scale was constructed and MRI experiments with
multiple test objects and anatomical samples were performed. Higher modes of propagation
(TE) were also tested besides the basic coaxial mode (TEM). Due to the frequency inde-
pendence of the TEM mode, the coaxial waveguide setup could be operated at five different
Larmor frequencies from 29 to 297 MHz and MRI experiments with various nuclei (*H, 2*Na
and 35Cl) were performed. Using a frequency diplexer, combined MRI of 'H and 23Na was
possible. The results of this work showed that the proposed method can be used for MRI
at multiple frequencies and is therefore suitable for multinuclear MR studies. The achieved
transmission efficiency of 0.5-6 u7'/ VEW and the variation in field homogeneity (one order
of magnitude) were found to be similar to those of other traveling wave approaches, but are
still not generally appropriate for clinical MRI at high fields.
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Kapitel 1

Einleitung

Die magnetische Kernresonanz (Nuclear Magnetic Resonance, NMR) wurde 1946 von Felix Bloch
[1] und Edward M. Purcell [2] unabhéngig voneinander entdeckt, wofiir sie 1952 mit dem Nobel-
preis fiir Physik ausgezeichnet wurden. In den 1970er Jahren gelang es Paul C. Lauterbur [3| und
Sir Peter Mansfield [4], dem NMR-Signal eine Ortsinformation aufzupréigen und die Kernresonanz
fiir die medizinische Schnittbildgebung (Tomographie) zu nutzen. Heute ist die Magnetresonanz-
tomographie (MRT) neben der Sonographie, den nuklearmedizinischen (z.B. der Positronenemis-
sionstomographie) und den rontgenbasierten Verfahren eine der wichtigsten Schnittbildtechniken
in der diagnostischen medizinischen Bildgebung. Allein in Deutschland werden jdhrlich etwa 6
Millionen MRT-Untersuchungen durchgefiithrt. Wahrend die réntgenbasierten Verfahren einen
hohen Kontrast zwischen kndchernen Strukturen und Gewebe erzeugen, zeichnet sich die MRT
durch einen hohen Weichteilkontrast aus; die MRT erlaubt die Unterscheidung verschiedener Ge-
webearten und die Detektion von pathogenen Verdnderungen innerhalb eines Gewebes. Durch
Verwendung von unterschiedlichen Messschemata, sog. Sequenzen, kénnen je nach Fragestellung
Bilder mit verschiedenen Kontrasten erzeugt und mit einer Auflssung im Millimeterbereich auf-
genommen werden. Da die in der MRT eingesetzte elektromagnetische Strahlung im Frequenzbe-
reich der Radiowellen liegt und nicht ionisierend ist, sind MRT-Untersuchungen nach aktuellem
Kenntnisstand unbedenklich und kénnen beliebig oft wiederholt werden, ohne eine Dosisakku-
mulation beim Patienten zu bewirken. Dies stellt einen entscheidenden Vorteil gegeniiber den
nuklearmedizinischen und réntgenbasierten Verfahren dar.

Neben der reinen morphologischen Bildgebung mit verschiedenen Kontrasten konnen andere MR-
basierte Verfahren fiir spezielle Fragestellungen und funktionelle Untersuchungen verwendet wer-
den. So erlaubt beispielsweise die MR-Angiographie einen Einblick in das Geféfsystem oder die
Gefifneubildung (Angiogenese) in Tumoren [5]. Mit diffusionsgewichteten MR-Verfahren kénnen
Aufbau und Struktur des Gewebes bestimmt werden [6]. Die interventionelle MRT erméglicht
die Uberwachung und Durchfiihrung von verschiedenen invasiven Eingriffen wie Kathetereingrif-
fen, Endoskopien oder Nadelbiopsien |7, 8|. Die MR-Spektroskopie kann zur Bestimmung von
Metabolitenkonzentrationen im Gewebe verwendet werden und so pathologische Verdnderun-
gen aufzeigen. Die funktionelle MRT (fMRT) nutzt die verdnderten magnetischen Eigenschaften
von oxygeniertem und deoxygeniertem Blut, um die Stoffwechselaktivitdt in stimulierten Hirn-
bereichen zu visualisieren [9]. Fiir weitere funktionelle Untersuchungen werden Kontrastmittel
verwendet, die meistens das bei Kérpertemperatur stark paramagnetische Lanthanoid Gadolini-
um enthalten, welches in einen Chelatkomplex eingeschlossen ist. Das Kontrastmittel wird rasch
iber die Niere ausgeschieden und gilt als gut vertriglich. Die X-Kern-MRT, die an Stelle des
Weasserstoffs andere MR-sensitive Nuklide zur Signalerzeugung nutzt, liefert Informationen iiber
physiologische Prozesse im Korper. So zeigt die MRT mit dem Isotop 7O den Sauerstoffumsatz
im Gewebe [10, 11|, und die Natrium- oder Chlor-MRT kann Verdnderungen des Zellmembran-
potentials aufzeigen [12, 13].
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Fiir eine MRT-Untersuchung muss der Patient zunichst in ein statisches, moglichst homogenes
Magnetfeld (By) hoher Feldstiirke eingebracht werden, das vom MR-System erzeugt wird. In der
klinischen Routine werden hierfiir Feldstéirken bis zu 3 Tesla eingesetzt. Magnetfelder dieser Stér-
ke konnen nur von supraleitenden Spulen erzeugt werden, weshalb die meisten MR-Geréte als
Solenoid-Magnete mit zylindrischer Bohrung realisiert sind. Da in der MR das Signal-Rausch-
Verhiltnis (SNR), also der nutzbare Signalpegel, etwa proportional zur Magnetfeldstéirke ist
(Kap. 2.1.1), wird der Einsatz von noch hoheren Feldstérken angestrebt, was jedoch den tech-
nischen Aufwand und die Kosten des MR-Systems drastisch erhéht. Dennoch existieren zu For-
schungszwecken bereits Gerédte zur Ganzkorperuntersuchung am Menschen, die Feldstédrken von
bis zu 9,4 T erzeugen (Hochfeld-MRT). Einzelne Installationen mit einer Feldstarke von 11,7 T
sind in Planung. Bei Kleintieruntersuchungen werden bereits noch héhere Feldstédrken verwen-
det, da das homogene Magnetfeld hier nur in einem kleineren Volumen erzeugt werden muss,
was den technischen Aufwand erheblich reduziert. Die meisten Hochfeld-Forschungsgerite zur
(humanen) Ganzkorperbildgebung verfiigen zurzeit iiber eine Feldstarke von 7 Tesla. Weltweit
existieren mittlerweile {iber 50 Geréte dieses Typs. Auch das am Deutschen Krebsforschungs-
zentrum Heidelberg installierte System, an dem diese Arbeit durchgefithrt wurde, ist ein 77T-
Ganzkorper-MRT (Anhang A).

Ein stérkeres MR-Signal ist vorteilhaft, weil dadurch die Aufnahmezeit verringert oder die Bild-
auflosung gesteigert werden kann. Weiterhin verdndern sich die MR-relevanten Parameter der
verschiedenen Gewebearten bei hoheren Magnetfeldern, wodurch die Erzeugung neuer Bildkon-
traste ermoglicht wird. In der MR-Spektroskopie werden die Signale der verschiedenen Metaboli-
ten stérker voneinander getrennt (chemical shift), was eine genauere Bestimmung ihrer Verhélt-
nisse ermoglicht.

Neben dem erhéhten technischen Aufwand zur Erzeugung des Magnetfeldes bringt die Hochfeld-
MRT weitere technische Herausforderungen mit sich. Um ein MR-Signal zu erzeugen, muss das
Spinsystem im Untersuchungsbereich mit einem moglichst homogenen, hochfrequenten magneti-
schen Wechselfeld (51) angeregt werden. Die Anregungsfrequenz, die der Resonanzfrequenz des
Spinsystems entsprechen muss, ist dabei proportional zur Magnetfeldstiarke. So arbeitet das 7T-
MRT-System am DKFZ bei einer ! H-Frequenz von 297,15 MHz. Wihrend die Strahlung damit
noch im Bereich der Radiowellen liegt, reduziert sich die Wellenlénge A in menschlichem Gewebe
bei dieser Frequenz bereits auf A < 20 cm, womit sie in der Gréfsenordnung der zu untersuchen-
den Strukturen liegt. Dadurch kénnen innerhalb des Kérpers Interferenzen und Stehwelleneffekte
auftreten, die Inhomogenititen des Sendefeldes verursachen. Diese Inhomogenitéiten iiberlagern
sich dem erzeugten MR-Bild und sind dann nur schwer von morphologischen Verdnderungen
zu unterscheiden (Abb. 1.1). Ein weiteres technisches Problem betrifft die Sendeantennen, die
zur Erzeugung des hochfrequenten Feldes eingesetzt werden. Die in der MRT zur Spinanregung
meistens verwendeten zylindrischen Volumenspulen (Kap. 2.5) kénnen prinzipbedingt nur mit
einem Mantelumfang in oder unterhalb der Gréfsenordnung der Wellenldnge konstruiert werden.
Wihrend bei Systemen bis 3 Tesla Ganzkorper-Volumenspulen (body coil oder Kérperspule) mit
Durchmessern bis zu 70 cm eingesetzt werden konnen, stellt bei 7 Tesla bereits das Volumen
eines menschlichen Kopfes eine praktische Limitation dar. Neben dem Durchmesser ist auch die
Lénge der Volumenspulen beschrénkt, da sonst bereits im Anregungsfeld Interferenzmuster durch
Stehwellen auftreten.

Eine vielversprechende Alternative zu Volumenspulen sind Oberflichenspulen. Dabei handelt
es sich um planare Strukturen, die direkt auf den Kérper aufgebracht werden. Diese Spulen er-
zeugen jedoch ein stark inhomogenes Feld, das direkt unterhalb der Spule am stérksten ist und
mit zunehmendem Abstand schnell abfdllt. Um dies zu kompensieren werden mehrere Oberflé-
chenelemente zu einer Array-Spule kombiniert und um den Kérper herum angeordnet. Durch
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Abb. 1.1: Bildartefakt
(zentrale Signaliiber-
héhung) durch  Steh-
welleneffekte  in  einer
transversalen Schicht
eines menschlichen Gehir-
nes [14]. Das Bild wurde
in einem T7T-MRT mit
einer resonanten Volu-
menspule (Kopfspule)
aufgenommen.

geschickte Wahl der Signale, mit denen die einzelnen Elemente wihrend des Sendevorgangs
gespeist werden, kdnnen die einzelnen Felder zu einem homogeneren effektiven Anregungsfeld
iiberlagert werden, wobei sogar durch das Gewebe hervorgerufene Inhomogenitéten teilweise
kompensiert werden konnen [15]. Die Nutzung dieses Konzeptes ist technisch jedoch sehr auf-
windig, da entweder Amplitude und Phase jedes Einzelelementes manipuliert werden miissen
(B1-shimming) oder jedes Element {iber einen eigenen HF-Generator gespeist werden muss (par-
allel transmit, pTx). Die korrekten Anregungsmuster miissen aukerdem vor jeder Untersuchung
individuell {iber numerische Simulationen und/oder Kalibrierungsmessungen bestimmt werden.
Dabei muss auch sichergestellt werden, dass durch die Uberlagerung keine starken konstruktiven
Interferenzen der elektrischen Felder entstehen (Hotspots), die zu einer lokalen Erwdrmung des
Gewebes fithren konnen. Aufgrund dieser Sicherheitsaspekte befindet sich die Methodik zurzeit
noch in der Entwicklung.

Eine weitere alternative Methode zur Spinanregung in der Hochfeld-MRT wurde 2009 von Brun-
ner et al [16] vorgeschlagen; das Laufwellen- oder travelling wave-Konzept verwendet propagie-
rende elektromagnetische Wellen anstelle der resonanten Volumen- oder Oberflichenspulen, die
stets im Nahfeld mit dem Messobjekt interagieren. Da die Wellen den Messbereich durchlaufen
und kein statisches Stehwellenmuster bilden, treten keine Interferenzeffekte (in Laufrichtung der
Wellen) im Anregungsfeld auf und der mégliche Messbereich ist nicht in seiner Lange begrenzt.
Das urspriingliche Konzept nutzt den Umstand, dass die metallisch verkleidete, zylindrische Off-
nung (Bohrung) eines Hochfeld-MRT-Systems in Solenoid-Bauweise (& ~60 cm) fiir ausreichend
hohe Frequenzen als Wellenleiter (Hohlleiter) fungieren kann. Die untere Grenzfrequenz der nied-
rigsten Hohlleitermode wird bei 7 Tesla knapp iiberschritten, wenn sich ein menschlicher Kérper
oder eine dhnlich grofte Beladung mit hoher Permittivitét in der Bohrung befindet. Wird nun mit
einem Dipol oder einer anderen gerichteten Antenne ein Signal in die Bohrung gesendet, kann
es sich in der Hohlleitermode entlang der Bohrung ausbreiten und durchlauft den Messbereich.
Umgekehrt 1duft das emittierte MR-Signal in beide Richtungen durch die Bohrung und gelangt
so zur Antenne. Neben der Limitierung durch die untere Grenzfrequenz stellt die Fokussierung
der Wellen auf den Messbereich ein Problem dar. Die laufenden Wellen erzeugen die stirkste
Spinanregung dort, wo sie zuerst auf das Messobjekt treffen, also beim Patienten im Kopf oder
in den Beinen. Soll ein zentraler Kérperbereich wie der Thorax oder das Abdomen untersucht
werden, steht nur ein reduzierter Teil der Sendeleistung im Messbereich zur Verfiigung, wéhrend
die distalen Bereiche unnotig stark exponiert werden. Da die Strahlung in diesem Frequenzbe-
reich zwar nicht ionisierend ist, jedoch zur Erwirmung des Gewebes fithren kann (Kap. 2.3),
muss eine zu hohe Exposition vermieden werden. Um die genannten Limitationen zu umgehen
wurden verschiedene Methoden vorgeschlagen [17-21].
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Abb. 1.2: Seitenansicht eines koaxialen Wellenleiters in der zylindrischen Bohrung eines MRT-Systems
(grau). Der Patient befindet sich im hohlen Innenleiter, der in der Mitte unterbrochen ist, um einen
Messbereich zu bilden. Laufen hochfrequente elektromagnetische Wellen (rot) durch die Anordung, tref-
fen sie erst im zentralen Messbereich auf den Patienten. Wenn keine Reflexionen auftreten, durchlauft
die Welle den Koaxialleiter von links nach rechts und es bilden sich keine stehenden Wellen in Langsrich-
tung, die zu unerwiinschten Interferenzeffekten fiithren. Das im Messbereich erzeugte MR-Signal gelangt
(teilweise) auf umgekehrtem Weg zu beiden Enden des Wellenleiters.

In dieser Arbeit wird die Verwendbarkeit einer koaxialen Wellenleiteranordnung (Abb. 1.2) fiir
die Hochfeld-MRT mit laufenden Wellen vorgeschlagen und eingehend untersucht. Anstelle die
leitfihige Wandung der Magnetbohrung als alleinigen Leiter zu verwenden, wurde sie durch eine
zweite leitfahige Oberfliche zu einer koaxialen Wellenleiteranordnung erweitert. Dieser zusétzli-
che Innenleiter ist hohl und bietet Platz fiir den Patienten. Eine Unterbrechung des Innenleiters
im Zentrum des Magneten stellt dann den eigentlichen Messbereich dar, in dem die laufenden
Wellen, die zwischen den beiden Leiterflichen propagieren, mit den Kernspins im Gewebe des
Patienten interagieren konnen. Wenn die elektromagnetischen Wellen die Wellenleiteranordnung
und den Messbereich ohne Reflexionen durchlaufen, treten auch hier, wie bei den zuvor genannten
Laufwellenmethoden, keine stehenden Wellen und Interferenzeffekte in Laufrichtung der Welle
auf. Die Verwendung einer koaxialen Wellenleiteranordnung bietet verschiedene Vorteile gegen-
iiber dem urspriinglichen Hohlleiter-Konzept. Durch den Einschluss der distalen Bereiche des
Patienten in die Innenleitersegmente kann die Wechselwirkung auf einen gewiinschten, zentral
gelegenen Messbereich fokussiert werden. Weiterhin besitzt die Grundmode von koaxialen Wel-
lenleitern (TEM, Kap. 2.6.3) keine untere Grenzfrequenz, was es ermdglicht, Untersuchungen bei
niedrigeren Feldstérken oder X-Kern-MRT durchzufiihren.

Im Folgenden wird eine solche koaxiale Wellenleiteranordnung auf ihre Eigenschaften, Mdoglich-
keiten und Limitationen hinsichtlich der Effektivitéit der Spinanregung (B;"), der damit verbun-
denen Hochfrequenz-Exposition (Spezifische Absorptionsrate, SAR), sowie der Feldhomogenitat
und der Fokussierung auf den Messbereich untersucht. Zu diesem Zweck wurden sowohl nume-
rische Simulationen als auch Messungen mit einem realen Wellenleitermodell in verkleinertem
Mafstab durchgefiihrt. Ein Teil der hier vorgestellten Ergebnisse wurden bereits in der Fachlite-
ratur und auf Konferenzen veréffentlicht (Anhang B).

Kapitel 2 bietet zunichst eine Ubersicht iiber die Grundlagen der Magnetresonanztomographie
(Kap. 2.1 und 2.2), der verwendeten Simulationsmethode (Kap. 2.4.1), sowie iiber die Eigen-
schaften von MR-Volumenspulen (Kap. 2.5) und Wellenleitern (Kap. 2.6). Kapitel 3 beschreibt
die durchgefiihrten Simulationen (Kap. 3.1), die Konstruktion des Wellenleitermodels (Kap. 3.2)
und die damit durchgefiithrten Experimente (Kap. 3.3ff). In Kapitel 4 sind die erzielten Ergeb-
nisse der Simulationen (Kap. 4.1) und der Messungen (Kap. 4.2) aufgefiihrt. Eine eingehende
Diskussion sowie der Vergleich der simulierten und gemessenen Resultate erfolgt schliefslich in
Kapitel 5 und eine Zusammenfassung der Arbeit in Kapitel 6.



Kapitel 2
Grundlagen

2.1 Magnetresonanztomographie

In diesem Kapitel werden zunéchst die physikalischen Grundlagen erldutert, auf denen die Mag-
netresonanztomographie (MRT) beruht. Fiir eine genauere Darstellung sei auf |22, 23| verwiesen.

2.1.1 Basisgrofien der Kernspinresonanz

Kernspin

Die Basisgrofie der Kernspinresonanz ist der Kernspin f, der sich aus den Eigen- und Bahndrehim-
pulsen aller Nukleonen eines Atomkerns zusammensetzt. Wihrend diese Kopplung bei gerader
Nukleonenzahl zu I = 0 fiithren kann, tragen Atomkerne mit ungerader Protonen- und/oder
Neutronenzahl einen nicht verschwindenden, halbzahligen Kernspin I = %, %, g -++. Als quanten-
mechanischer Drehimpulsoperator gehorcht I den folgenden Regeln der Kommutatoralgebra:

[fi,jj] = Q'jkiﬁfk N [IAZ,I?} =0

Nach Vorgabe einer Vorzugsrichtung konnen der Betrag sowie eine Komponente des Kernspin-
vektors — 0.B.d.A. sei dies im Folgenden z — gleichzeitig bestimmt werden, wobei die Eigenwert-
gleichungen

L|I,m) = hm|I,m)
I2|Im) = RAI(I+1)|I,m)

gelten. I bezeichnet hier die Drehimpulsquantenzahl und m die magnetische Spinquantenzahl,
die 27 + 1 diskrete Werte m=—1,—I +1,--- , I annehmen kann. Mit dem Kernspin ist auch ein
magnetisches Moment

i = A (2.1)

verkniipft. Die Proportionalitdtskonstante v hingt vom Atomkern ab und wird als gyromagne-
tisches Verhéltnis bezeichnet. Die Zusténde |I,m) sind zunéchst entsprechend der moglichen
Werte von m (21 4 1)-fach entartet. Wird jedoch ein duferes, in z-Richtung orientiertes Magnet-
feld B = By = (0,0, By) angelegt, tritt das magnetische Moment mit diesem in Wechselwirkung,
und es gilt der Hamiltonoperator

~

H = —iB = —~IB = —~I.B,. (2.2)
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Aus der Schrodingergleichung
H|I,m) = Ep|I,m)
folgen die Energieeigenwerte
E,, = —yhmBy (2.3)

und die m-Entartung ist aufgehoben, was auch als Zeeman-Effekt bezeichnet wird. Der Ubergang
zwischen den 27 + 1 dquidistanten Energieniveaus kann durch Einstrahlen von Photonen der
passenden Energie

EPhoton = AE‘m = Em_ m—1 = h’YBO = hWL = hfL (24-)

erfolgen. Die Frequenz

~y
fo = %Bo (2.5)
wird als Larmor-Frequenz bezeichnet.
In der MRT wird am h#ufigsten der Atomkern 'H mit Spin % verwendet. Er besitzt mit yg =
27 - 42,576 MHz T~! das grokte gyromagnetische Verhéltnis aller stabilen Kerne. Zudem ist ' H
aufgrund des hohen Wassergehaltes der héufigste Atomkern im menschlichen Koérper, wodurch
eine hohe Signalstirke erreicht wird. Die Larmor-Frequenzen von ' H liegen bei den in der Medi-
zin eingesetzten Feldstérken von By < 9,4 T im Bereich der Radiowellen (z.B. f1(By = 7T)=
298 MHz).

Makroskopische Magnetisierung

Einzelne Kernspins sind in der medizinischen MRT nicht messbar, da stets makroskopische Pro-
benvolumina mit einer grofen Anzahl von sensitiven Kernen betrachtet werden. So enthélt bei-
spielsweise menschliches Korpergewebe ca. 1019 1 H-Kerne pro Kubikmillimeter. Die magneti-
schen Momente p; dieser Spin-Ensembles addieren sich zu einer makroskopischen Magnetisierung
M pro Volumeneinheit V. Die Komponente M, die als longitudinale Magnetisierung bezeichnet
wird, ist dann

M, = ZW‘)

i

Die Erwartungswerte (y), folgen aus den Besetzungswahrscheinlichkeiten p,, der Energienive-
aus. Fiir den Spin I von 'H (I = }) sind nur zwei Energiezustinde mit m = +3 und m = —3
im &ufseren Feld moglich. Bei Raumtemperatur (= 300 K) ist die Energiedifferenz AE,, zwi-
schen diesen Zustdnden sehr viel kleiner als die thermische Energie kpT =~ 4—106‘/, sodass die
Fermi-Dirac-Statistik, die die Besetzung der Energieniveaus fiir Fermionen beschreibt, in die
Boltzmann-Statistik iibergeht. Die Besetzungswahrscheinlichkeit fiir einen Spin I kann daher in
guter Ndherung durch

o—Em/kpT

Pm = ZefEm/kBT
m
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beschrieben werden. Weiterhin kann in dieser sogenannten Hochtemperaturniherung! die Expo-
nentialfunktion in eine Taylor-Reihe entwickelt und nach dem Term erster Ordnung abgebrochen
werden, wodurch sich fiir ein Ensemble aus NV Spins im Volumen V bei Raumtemperatur fiir die
Magnetisierung

N yhm By
m z ~ h ]_ -

_ NA*RI(I+1)By
Y 3kgT

(2.6)

ergibt. Im thermodynamischen Glelchgewmht bei einem externen Magnetfeld By = (0,0, Byp) ist
lediglich die Komponente M, = M; von Mo bestimmt, sodass die Magnetisierung Mo = (0,0, My)
ist. Obwohl der Besetzungszahlunterschied lediglich in der Grokenordnung 10~¢ ist, bildet sich in
makroskopischen Proben eine messbare effektive Magnetisierung aus. Da My proportional zum
angelegten Magnetfeld By ist, werden in MRT-Systemen supraleitende Magnetspulen eingesetzt,
um stabile und homogene Felder hoher Stérke zu erreichen.

2.1.2 Dynamik der Magnetisierung

Aus der Bewegungsgleichung im Heisenberg-Bild folgt mit Gleichung (2.2) fiir die Zeitentwicklung
der magnetischen Momente

50 = (B < (i) <8

und nach Summation iiber das Spinensemble

d

SNL(1) = M (1) x B () (2.7)

Dies entspricht der klassischen Kreiselgleichung und bedeutet, dass M wie ein mechanischer
Kreisel im Gravitationsfeld um B prizediert, sobald er aus der Gleichgewichtslage (M Hé ) aus-

gelenkt wird.

Da die makroskopische Magnetisierung M von einer grofen Zahl Kernspins erzeugt wird, verhélt
sie sich gemif dem Theorem von Ehrenfest wie eine klassische Gréfe. Die Dynamik von M wird
daher im Folgenden durch klassische Bewegungsgleichungen beschrieben.

Hochfrequenzanregung

Um M aus seiner Gleichgewichtslage auszulenken, wird zusétzlich zum Grundfeld go ein in der
xy-Ebene zirkular polarisiertes, hochfrequentes magnetisches Wechselfeld

gl = (Bl cos (wHFt) , B1sin (wHFt) ,O) (2_8)

eingestrahlt. Die Bewegungsgleichung (2.7) lautet damit

d

ZNE(t) = M (1) x (Bo+ B (1)) (2.9)

= fyM (t) x (Bj cos (wnrt) , By sin (wprt) , Bo)

'Die Hochtemperaturniherung beschreibt die meisten MRT-relevanten Effekte sehr gut, ist jedoch nicht ganz
exakt. Eine genauere Abhandlung iiber die quantenmechanischen Grundlagen der MRT ist u.a. in [24] zu finden.
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Durch Transformation in ein Koordinatensystem (x’,y’,z’=z), das mit der Kreisfrequenz wyp um
die z-Achse rotiert, vereinfacht sich Gl. (2.9), da B;j in diesem System konstant und o.B.d.A.
parallel zu Z’ ist, zu

d - . L
@M(t)!mt Ks = YM (t)|rot KS X (Bo + B1)

- w
= YM (t)]rot ks X (Bl,O,Bo - ,}YIF>

Der zusitzliche Term wgp/v in 2-Richtung resultiert aus der Koordinatentransformation. Bei
resonanter Anregung mit wpp = vBy = 27- f, verschwindet die z-Komponente, und M rotiert um
die Richtung des Hochfrequenzfeldes Bj ||Z’. Mit einem im Allgemeinfall amplitudenmodulierten
Hochfrequenzpuls B (t) der Dauer 7 wird eine Drehung um den sogenannten Flipwinkel

a = 7/31 (t)dt (2.10)
0

bewirkt. Durch diese Drehung erhélt M Komponenten in der xy-Ebene, die im Folgenden als
transversale Magnetisierung bezeichnet werden.
Die transversale Magnetisierung prézediert mit der Larmorfrequenz in der zy-Ebene um By ||€, .
Dabei wird in den Hochfrequenzantennen des MR-Systems geméf dem Faradayschen Indukti-
onsgesetz eine oszillierende Spannung induziert:

6B -
A

Die Amplitude der induzierten Spannung héngt dabei nicht nur von der Fliache A der verwendeten
Spule ab, sondern auch von der genauen Messanordnung und der Entfernung der Spule zum
Probenvolumen. Die Frequenz der Oszillation ist jedoch nur von f7, abhéngig.

Relaxationsprozesse

Nach Einstrahlen des Hochfrequenz-Pulses kehrt M (t) durch interne Wechselwirkung zum ther-
modynamischen Gleichgewichtszustand My = (0, 0, M) zuriick (Abb. 2.1a). Dieser Vorgang wird
als Relaxation bezeichnet. Longitudinal- und Transversalkomponenten der Magnetisierung rela-
xieren unabhéngig voneinander, wobei die Geschwindigkeit bei beiden proportional zur aktuellen
Differenz zum jeweiligen thermodynamischen Gleichgewichtszustand ist (exponentieller Zerfall).
Dieser Vorgang wurde erstmals durch Bloch [1] beschrieben, in dem er die Bewegungsgleichungen
empirisch durch Relaxationsterme ergénazte:

%Mz(t) - (M(t) X E(t))x— z\%(t) (2.11)
%My(t) - (M(t) X é(t))y - 1\4%2(75) (2.12)
%Mz(t) - (M(t) X E(t))z - M‘)_Ti”(t) (2.13)

Die longitudinalen und transversalen Relaxationskonstanten 77 und 75 sind stark materialab-
héngig und erzeugen einen niitzlichen Gewebekontrast, der wesentlich starker ist als der Kontrast
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in der reinen Protonendichteverteilung. Fiir menschliches Gewebe liegen typische Werte fiir T}
(*H) im Bereich 200 - 4000 ms, wihrend meist 75 < 100 ms ist. Die Relaxationszeiten sind u.a.
von der Feldstiarke By abhéngig; bei hoheren Feldstirken verldngern sich so z.B. die T} Zeiten.
Die longitudinale Relaxation 77 ist hauptsdchlich auf Wechselwirkungen mit den Vibrations-
und Rotationsmoden der Molekiile zuriickzufiihren, weshalb dieser Vorgang auch als Spin-Gitter-
Relazation bezeichnet wird. Durch Wechselwirkung der Spins untereinander (Spin-Spin-Relazation)
verlieren diese die Phasenkohérenz, die ihnen durch den Anregungspuls aufgeprigt wurde, sodass
die transversale Magnetisierung mit der Zeitkonstanten 75 exponentiell zerfallt.

Durch lokale Feldinhomogenitéiten AB, die technisch durch Inhomogenitidten des statischen
Feldes By und durch Suszeptibilitdtsspriinge an Gewebegrenzen bedingt sind, wird die (73)-
Dephasierung der Spins verstéirkt, da durch AB die Larmorfrequenzen lokal variieren. Man be-
obachtet daher eine kiirzere, effektive transversale Relaxationszeit T5 < Tb:

1 1
— — — 4+~.AB 2.14
T T + (2.14)

Spin- und Gradientenecho

Erwin Hahn entdeckte bereits 1950 eine Methode, um die transversale Relaxationszeit T5 ohne
den Einfluss der Feldinhomogenitéten zu bestimmen [25|. Dazu wird das Spinsystem zunéchst mit
einem 90°-Puls angeregt. Nach einer Zeit T /2, wéhrend der die Spins mit T dephasieren, wird
ein 180°-Puls eingestrahlt. Dieser Puls invertiert die akkumulierte Phase zwischen den einzelnen
Spins, sodass die unterschiedlichen Prizessionsfrequenzen zu einer Rephasierung und teilweisen
Wiederherstellung der urspriinglichen Phasenkohérenz nach einer Echozeit Ty = 2T /2 fiihrt
und das Signal als sogenanntes Spinecho wieder auftritt (Abb. 2.1b). Da durch die Invertierung

nur die Dephasierung infolge der Feldinhomogenitidten wieder riickgdngig gemacht wird, ist die
_Te
Signalamplitude des Echos proportional zu e 72, woraus 715 berechnet werden kann.

Es ist auch méglich, ohne HF-Invertierungspuls ein Echo zu erzeugen. Hierfiir wird dem Grundfeld
By ein zusitzliches Gradientenfeld Bg = (0,0, Gpz) iiberlagert (Kap. 2.1.3), dessen Feldvektor
in Richtung ég”é’z zeigt und dessen Stédrke in einer Raumrichtung, o0.B.d.A. hier x, variiert.
Durch diesen sogenannten Préphasierungsgradienten wird die Larmorfrequenz in x-Richtung
ortsabhingig und die Dephasierung beschleunigt. Andert man anschliefend das Vorzeichen des
Gradienten (G = —G,) erfolgt eine Rephasierung. Da die Dephasierung proportional zum
Zeitintegral iiber die Gradientenstirke ist, das auch als 0. Gradientenmoment mg bezeichnet
wird, tritt das Gradientenecho auf, sobald mg(t = Tr) = 0 erreicht ist (Abb. 2.1c).

2.1.3 Bilderzeugung in der MRT

Die bisher geschilderten Prozesse zur Anregung und Relaxation des Spinsystems bezogen sich
stets auf das gesamte Probenvolumen, d.h. das nach der HF-Anregung akquirierte Signal enthélt
noch keine Ortsinformation. Diese ist jedoch notwendig, um ein Schnittbild des Messobjektes
zu erhalten. Um dem Signal eine zusédtzliche Ortsinformation aufzuprigen, ist das MRT-System
mit drei Magnetgradientensystemen ausgestattet, die zusitzliche Magnetfelder Bg erzeugen und
dem Grundfeld ]§0 iiberlagern. Innerhalb des Messvolumens ist B_'G Héo, die Amplitude variiert

jedoch in jeweils einer der drei kartesischen Raumrichtungen:

—

Ba(z,y,2) = (Gox+Gyy +G.2) €, = (éf) €, mit 7= (z,y, 2) (2.15)
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Abb. 2.1: (a) Durch die Relaxation der Transversalmagnetisierung fillt nach der HF-Anregung die Amplitude des in den Empfangsantennen auf-
tretenden Signals o« e~*/75 ab, was auch als freier Induktionszerfall bezeichnet wird. (b) Wird wihrend des freien Induktionszerfalls nach einer Zeit
t = Tg/2 ein weiterer HF-Puls mit a=180° eingestrahlt, tritt bei ¢ = T ein sog. Spinecho (SE) auf, dessen Amplitude von T5, aber nicht von T4
abhéngt. (c) Auch ein zusétzliches, rdumlich variierendes Magnetfeld fiihrt zu einer schnellen Dephasierung und lasst das Signal verschwinden. Sobald
das Moment des ersten Gradienten durch einen zweiten, invertierten Gradienten aufgehoben wird, tritt ein Gradientenecho (GRE) auf. Der zweite
Gradient kann dabei direkt zur Frequenzkodierung verwendet werden (Kap. 2.1.3).
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Die Gradienten sind aus technischen Griinden symmetrisch zum Isozentrum des Magneten auf-
gebaut, sodass stets Bg(0,0,0) = 0 gilt.

Das physikalische Koordinatensystem der Gradienten ist durch ihre feste Anordnung und der
des Grundfeldes gegeben. Durch Superposition der Gradientenfelder ist es jedoch moglich, ein
Gradientenfeld in einer gedrehten Raumrichtung zu erzeugen, sodass zur Bildgebung beliebig ge-
drehte Koordinatensysteme verwendet werden kénnen. Wie in der MRT iiblich, wird im folgenden
0.B.d.A. die Schichtselektionsrichtung mit z, die Phasenkodierrichtung mit y und die Frequenz-
kodierrichtung mit x bezeichnet. Eine ausfiihrlichere Abhandlung iiber MR-Bilderzeugung findet
man in [26].

In der medizinischen MRT stellt neben der Gradientenstérke auch die Gradientenanstiegsrate
(slew rate) eine physiologisch bedingte Begrenzung dar, da durch die schnell fluktuierenden Ma-
gnetfelder Stréme im menschlichen Kérper induziert werden, die zu Nervenstimulationen fithren
kénnen [27].

Schichtselektion

Um ein einzelnes Schnittbild durch das Probenvolumen zu erzeugen, wird das Problem der Orts-
kodierung zunéchst auf zwei Dimensionen reduziert, indem nur die Spins innerhalb der gewiinsch-
ten Schicht angeregt werden. Hierfiir wird wiahrend der Einstrahlung des HF-Anregungspulses
ein Gradient in Richtung der Schichtnormalen — hier 0.B.d.A. die z-Richtung — geschaltet. Die
Larmorfrequenz wird dadurch entlang dieser Richtung ortsabhéngig:

fo(z) = % - (Bo + G:2) (2.16)

Um eine Schicht der Dicke Az anzuregen, muss ein HF-Puls der Frequenzbreite
Af = L@, Az
27

zur Anregung verwendet werden. Die mittlere Frequenz des Pulses muss dabei der Larmorfre-
quenz in der Mitte der Schicht entsprechen. Um alle Frequenzen innerhalb der Schicht gleich-
méfig, jedoch keine Frequenz aufferhalb der Schicht anzuregen, wird ein HF-Puls mit einem
Rechteckprofil im Frequenzspektrum verwendet. Das Frequenzspektrum eines HF-Pulses ist né-
herungsweise die Fourier-Transformierte seiner Amplitudenmodulations-Funktion?. Die Fourier-
Transformation (FT) lautet allgemein:

+oo

o) =FT G = [ Gt (2.17)
oo

G(f)=FT [g(t)] = / g(t)e 2Pty (2.18)

Die FT der Rechteckfunktion ist die sinc-Funktion sinc(u) = %u(u) Der zeitlich begrenzte HF-
Puls kann nur mit einem Ausschnitt der unendlich ausgedehnten sinc-Funktion moduliert werden,
was jedoch meist ausreichend gute Frequenz- und damit Schichtprofile erzeugt.

Da die sinc-Funktion symmetrisch ist und ihr Maximum in der Mitte des Pulses erreicht, kann in

2Gilt nur in der sogenannten Kleinwinkelniherung fiir o « 90°. Fiir exakte Schichtprofile bei groferen Flipwinkeln
werden andere Formalismen zur Berechnung verwendet (z.B. der Shinnar-LeRoux-Algorithmus [28]).
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guter Naherung angenommen werden, dass die transversale Magnetisierung zum Zeitpunkt des
Maximums entsteht. Die Magnetisierung wird jedoch durch den Schichtselektionsgradienten, der
bis zum Ende des Pulses andauert, bereits wieder dephasiert. Es ist daher notwendig, nach Ende
der Anregung einen Rephasierungsgradienten mit zum Schichtselektionsgradienten invertierter
Amplitude zu schalten, dessen 0. Moment der Hélfte des Momentes des Schichtselektionsgradi-
enten entspricht, um diese Dephasierung zu kompensieren (Abb. 2.3a).

Frequenzkodierung

Wihrend der Aufnahme des Echos wird ein sogenannter Auslesegradient in x-Richtung geschal-
tet. Hierdurch wird wiederum die Larmorfrequenz entlang dieser Achse ortsabhéngig:

fo(z) = 21 (Bo + Gz) (2.19)
w
Aus dem Frequenzspektrum des empfangenen Signals, das man durch Fourier-Transformation
erhilt, folgt direkt die Signalverteilung entlang der x-Achse.

Phasenkodierung

Zur Ortskodierung entlang der dritten Raumrichtung (hier: y) wird zwischen Anregung und
Datenaufnahme ein Gradient in y-Richtung geschaltet. Durch die kurzzeitig verénderte Prézes-
sionsfrequenz akkumulieren die Spins eine y-abhéngige Phase ¢(y) mit

ely) = % / Gy(t)ydt (2.20)

Fiir eine Bildauflésung von n, Datenpunkten in y-Richtung wird die Akquisition n,-mal mit
unterschiedlicher Gradientenstérke G, wiederholt, was die Phasen ¢1(y), 92(y) ... ¢n,(y) in den
aufeinanderfolgenden Messsignalen erzeugt. Durch Anwendung der zweidimensionalen FT kann
nun ein Bild errechnet werden.

In 3D-Sequenzen wird auch die z-Richtung phasenkodiert. Dazu wird zunéchst eine sehr dicke
Schicht angeregt (slab) oder es erfolgt eine nicht-selektive Anregung mit einem kurzen, rechteck-
férmigen HF-Puls, der dadurch eine hohe Frequenzbandbreite besitzt. Nach der Anregung erfolgt
die Phasenkodierung in zwei Raumrichtungen. Durch die hohe Anzahl n. - n, an Phasenkodier-
schritten benotigen diese Sequenzen jedoch sehr viel Zeit zur Datenaufnahme.

k-Raum

Durch Frequenzkodierung in z-Richtung folgt fiir das empfangene Signal

S(t) OC//Mxy(u”v,y)e_i;ﬂ(sz(T)xdT)dxdy

Durch die Phasenkodierung in y-Richtung wird zusétzlich die Phase ¢(y) erzeugt (Gl. (2.20))
und das Signal dadurch insgesamt

S(t) o / / Moy (1, )3 GoOdr) 4000 g1 gy
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Bei zusitzlicher Phasenkodierung in z-Richtung (3D-Sequenzen) tritt eine weitere additive Phase
©(z) auf.
Definiert man den Vektor, der den sogenannten k-Raum aufspannt, mit

_ ;To/t (2.21)

folgt fiir das Signal

k a//Mwy(m,y)e_iE'ngr (2.22)

k ist die Fourier-Konjugierte des Ortsvektors 7 und die transversale Magnetisierung am Ort 7 ist
My (F) o< FT™1 / S(k)eFT @k (2.23)

Durch den Zeitverlauf der Gradienten beschreibt E(t) eine Trajektorie im k-Raum. Wahrend
dieser Trajektorie wird das Signal aufgenommen und so der k-Raum aufgefiillt, bis durch 2D-
oder 3D-FT ein Bild erzeugt werden kann (Abb. 2.2). Da die Empfangselektronik (Analog-Digital-
Wandler) nicht kontinuierlich arbeitet, sondern diskrete Datenpunkte im Abstand At aufnimmt,
wird auch der k-Raum mit diskreten Datenpunkten in normalerweise konstantem Abstand gefiillt.
Die Abtastfrequenz f4 muss geméaf dem Nyquist-Shannon-Abtasttheorem [29] grofer als die
doppelte Bandbreite A fg des MR-Signals sein, um Rekonstruktionsartefakte zu vermeiden:

fa=>2-Afs. (2.24)

Zur anschliefenden FT wird dann die diskrete Fourier-Transformation (DFT) verwendet. Durch
die inverse Beziehung zwischen k und 7 wird die Bildgrofe einer Raumrichtung durch den Ab-
stand der Datenpunkte im k-Raum entlang dieser Raumrichtung bestimmt, wéhrend die er-
reichbare Bildauflésung aus der Ausdehnung der Daten im k-Raum hervorgeht. Der k-Raum
kann durch verschiedene Trajektorien abgetastet werden. Die zuvor beschriebene Phasen- und
Frequenzkodierung entspricht einer kartesischen Datenaufnahme mit regelméfigem Gitter. Die
Zeilen entsprechen dabei den einzelnen Phasenkodierschritten, wihrend jede Zeile selbst durch
die Frequenzkodierung beschrieben wird. Werden alternative Trajektorien wie Spiralen oder von
der k-Raummitte ausgehende radiale Strahlen verwendet [26], muss vor der DFT zunéchst eine
Interpolation der Datenpunkte auf ein regelméfiges Gitter (Regridding) durchgefiithrt werden.

2.2 MR-Pulssequenzen

2.2.1 Gradientenecho

Die historisch erste Gradientenecho-Sequenz (GRE) war die Fast Low Angle SHot-Sequenz (FLASH);
sie wurde 1986 von Haase, Frahm und Matthaei [30] vorgestellt. In der FLASH-Sequenz werden
Flipwinkel o < 90° und kurze Repetitionszeiten Tr verwendet. Die longitudinale Magnetisierung
M, wird dadurch bei der Anregung nicht véllig aufgehoben, sondern auf M, g - cos a abgesenkt.
Durch die niedrige Repetitionszeit Tr ist M, zum Zeitpunkt der néchsten Anregung noch nicht
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Abb. 2.2: Transversale Spinecho-Aufnahme durch den Kopf des Autors (a) und die zugehérige Repré-
sentation im k-Raum (b). In (c¢) wurde nur das Zentrum des k-Raumes (gelbe Markierung in (b), ca.
1% der gesamten k-Raumfldche), das die niedrigen Ortsfrequenzen und damit die groben Bildstrukturen
enthélt, zur Rekonstruktion verwendet. Das resultierende Bild ist daher unscharf. In (d) wurde nur der
Bereich aufserhalb des markierten Zentrums rekonstruiert, weshalb hier nur die Kanten des Bildes (hohe
Ortsfrequenzen) sichtbar sind. Die Rekonstruktion mit den vollstdndigen k-Raum-Daten fithrt zu dem
Bild in (a).

vollstandig relaxiert. Bei kontinuierlicher Wiederholung der Sequenz stellt sich ein dynamisches
Gleichgewicht MEY ein:

MEY = My

l—cosa-e Tt

Nach jeder Anregung steht dann die transversale Magnetisierung
My, = MzGG -sin «

zur Verfligung. Damit gilt fiir die Signalstarke zum Zeitpunkt des Echos

Tr
l—e T Ty

S(Tg) o sin a- M e T2, (2.25)

_Tr
l—cosa-e N
was als FLASH-Gleichung bezeichnet wird.
Aus der partiellen Ableitung von Gl. (2.25) nach « folgt der sogenannte Ernst-Winkel, bei dem
das Signal bei gegebenen Tr und 7 maximiert wird:

Tr

ap = arccos <€_Tl> (2.26)

In der FLASH-Sequenz wird nur die longitudinale Magnetisierung ausgenutzt, eine transversale
Magnetisierung darf nach jedem Tk nicht verbleiben. Um dies zu gewéhrleisten, werden nach
dem Auslesegradienten starke Gradienten (Spoiler) in allen Raumrichtungen geschaltet, um die
verbliebene transversale Magnetisierung zu dephasieren.

Die FLASH-Sequenz ist zeiteffizient und erlaubt kurze Tr- und Tg-Zeiten. Durch Variation der
Parameter kann der Kontrast zwischen 77, 75 und der Spindichte (o Mj) variiert werden. In
dieser Arbeit wurden zur Bildaufnahme FLASH-Sequenzen in 2D (GRE2D) und durch zweifache
Phasenkodierung auch in 3D (GRE3D) verwendet. Die zugehdrigen Sequenzschemata sind in
Abbildung 2.3 dargestellt.
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Abb. 2.3: Sequenzschemata von GRE2D und GRE3D. Die Aktionen der HF- und Gradientensysteme
sind eingezeichnet. In der GRE3D-Sequenz erfolgt die Spinanregung durch einen nicht-selektiven HF-Puls
ohne Schichtselektionsgradient. Die Ortsauflésung in z-Richtung erfolgt hier durch Phasenkodierung.

Te Te
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2.2.2 Flipwinkelmessung

Um das bei der Anregung durch eine Sendespule erzeugte Feld B () indirekt zu vermessen,
kann eine MR-Sequenz zur Messung einer Flipwinkelkarte verwendet werden. In dieser Arbeit
wurde die Flipwinkelkartierung geméf [31] verwendet, die im Folgenden kurz beschrieben wird.
Die Methode basiert auf der Akquisition von zwei MRT-Aufnahmen Sp, Sper mit identischen
Aufnahmeparametern. Die Repetitionszeit Tr muss ausreichend grof gewihlt werden, um eine
vollstdndige Relaxation der Magnetisierung vor jeder Aufnahme zu gewéhrleisten. Vor Aufnahme
von Sp wird ein Préparationspuls eingestrahlt, der die vollstédndig relaxierte Magnetisierung um
den Winkel «(7) dreht (Abb. 2.4). Die hierbei erzeugte Transversalmagnetisierung wird durch
starke Spoiler-Gradienten dephasiert, bevor die Bildaufnahme gestartet wird. Vor der Aufnahme
von Syer wird kein Préparationspuls gesendet. Das aufgenommene Signal S in jedem Bildpunkt
héngt linear von der vorhandenen Lingsmagnetisierung ab, sodass die Aufnahme nach dem
Praparationspuls die Signalstirke Sp o My - cosa(7) erzeugt, wiahrend die Aufnahme ohne
Praparation die Signalstérke Sier o¢ My hat. Durch bildpunktweise Division erhédlt man
Sp My - cosa(F)

=0 P~ cosalF), 2.27
S Vo (7) (2.27)

woraus mit der inversen Cosinusfunktion in jedem Bildpunkt der durch den Priparationspuls
erzeugte Flipwinkel «(7) errechnet werden kann. Da die Cosinusfunktion periodisch ist, eignet
sich die Methode nur fiir kleine Flipwinkel o < 90°.

Wenn der Préparationspuls gut definiert ist und die erzeugten Flipwinkel den Wert 90° nicht
iiberschreiten, kann aus der ermittelten Flipwinkelkarte auf die erzeugte anregungsrelevante Ma-
gnetisierungskomponente Bfr (7) zuriickgeschlossen werden. Bei einem rechteckférmigen Prépa-
rationspuls mit Dauer 7 gilt

a(f) =~7 - BY (7), (2.28)

wobei v das gyromagnetische Verhéltnis des verwendeten Kerns ist. Um eine Abschatzung fiir die
Transmissionseffizienz zu erhalten, kann der Quotient Bfr /Pp ermittelt werden. Pp ist dabei die
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Abb. 2.4: Zur Flipwinkelmessung wird vor einer Aufnahme ein Priparationspuls gesendet, der die voll-
standig relaxierte Gleichgewichtsmagnetisierung My um den Winkel « auslenkt. Durch Spoilergradienten
wird die transversale Magnetisierung dephasiert, sodass zur anschliefsenden Bildaufnahme Sp die longi-
tudinale Magnetisierung M cos a betrégt.

HF-Leistung des Préparationspulses. Bei einer Pulsamplitude Up und Systemimpedanz Zy = 5012
gilt in guter Ndherung

Reflexionen durch Fehlanpassung sowie Ohmsche Verluste in Bauteilen und Leitungen bedingen
das Ungleichheitszeichen und werden hierbei aufer Acht gelassen.

2.3 Spezifische Absorptionsrate

Im Gegensatz zu rontgenbasierten Bildgebungstechniken liegt die in der medizinischen MRT
verwendete hochfrequente Strahlung im Bereich der Radiowellen und ist nicht ionisierend. MRT-
Untersuchungen sind daher nicht gesundheitsschédlich und kénnen im Prinzip beliebig oft wie-
derholt werden, da der Patient keine Strahlendosis akkumuliert. Die verwendeten Radiowellen
kénnen jedoch wihrend der Untersuchung zu einer Erwérmung des Gewebes fiihren. Bereits eine
geringe Erwéarmung ist gefdhrlich, weil schon ab 43° Celsius irreparable thermische Zellschadi-
gungen auftreten. Da in der MRT hohe HF-Sendeleistungen (z.B. Siemens Magnetom Trio 3
Tesla: Ppax = 35 kW) eingesetzt werden konnen, ist eine Leistungsiiberwachung notwendig.
Die Rate, mit der menschliches Korpergewebe Energie aus einem HF-Feld absorbiert, wird als
Sperzifische Absorptionsrate (SAR) bezeichnet und ist definiert als:

_, 2
SAR = / U(F)‘E(F)‘df dT (2.29)

p(7) ~

wobei V' das exponierte Volumen, o die elektrische Leitfahigkeit, p die Dichte und ¢ die spezifi-
sche Warmekapazitat des Gewebes darstellt. Da die tatséchliche Temperaturerh6hung praktisch
nur invasiv zu bestimmen ist, erfolgt die Berechnung der SAR meistens durch Abschitzung oder
Simulation der auftretenden elektrischen Felder aus den Eigenschaften der verwendeten Sende-
spulen. Da auch die applizierte Leistung P quadratisch von der angelegten Spannung und damit

L2
proportional zu ’E(F’)‘ ist, gilt SAR o« P. Temperatursenkende Effekte wie die Durchblutung
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Modus  SARGxk SARTK SARKopt Lokales SAR
Kopf Stamm Extrem.
Normal 2 10-(8 - 11z 3,2 10 10 20
GK
Level 1 4 10-(6 - 4725) 3,2 10 10 20

Tab. 2.1: Gesetzliche Grenzwerte geméaf [32]. Alle SAR-Werte sind in W /kg angegeben. Der Wert fiir
die Teilkorper-SAR (SARrx) hingt vom Massenverhiltnis des exponierten Korperteils (Masse Mrg)
zur Gesamtkorpermasse Mgy ab. Ist der gesamte Korper dem HF-Feld ausgesetzt, gilt Mrx = Mgk
und somit SARrx = SARgk. Der Betriebsmodus Level 1 darf unter kontrollierten Bedingungen noch
flir medizinische Fragestellungen herangezogen werden.

des Gewebes oder die thermische Leitfdhigkeit werden nicht beriicksichtigt, da sie nicht iiberall
auftreten und auch vom Gesundheitszustand des Patienten abhingen. Eine SAR-Berechnung
ohne diese Effekte stellt daher eine Abschitzung des schlimmstmoglichen Falles dar (worst case
scenario).

Withrend sich Gl. (2.29) auf das gesamte Probenvolumen bezieht, ist auch eine Uberwachung
der lokalen SAR notwendig, da durch Interferenzen oder in der Ndhe der Sendeelemente des
HF-Systems Maxima des elektrischen Feldes auftreten konnen (sog. Hotspots). Da sich die ent-
stehende Wérme im Gewebe jedoch verteilt, ist eine zu feine Berechnung der lokalen SAR-Werte
nicht notwendig. Geméifs den gesetzlichen Richtlinien erfolgt bei der Bestimmung der lokalen SAR
eine Mittelung iiber 10g Gewebe:

SAR(R) = 1ég / () i, (2.30)

R

wobei r; € R gilt und R € V eine Region mit der Masse 10 g darstellt. Neben der rdumlichen
Mittelung erfolgt auferdem eine zeitliche Mittelung iiber 6 Minuten, was ein kurzfristiges Uber-
schreiten der Grenzwerte erlaubt. Dabei diirfen allerdings bei Mittelung {iber 10 s die Grenzwerte
nicht um mehr als das Dreifache iiberschritten werden. Die in der EU giiltigen und fiir die MRT
relevanten gesetzlichen Grenzwerte [32] sind in Tabelle 2.1 aufgefiihrt. Als Grenzwerte sind die
SAR iiber den ganzen Korper (SARgk), die SAR iiber den Teilkorperbereich, der dem HF-
Feld ausgesetzt ist, (SAR7x) und die auftretenden lokalen SAR-Werte zu beriicksichtigen. Die
Grenzwerte fiir SAR7x werden durch den Masseanteil des exponierten Teilkdrperbereichs an der
Gesamtkorpermasse bestimmt. Weiterhin wird die SAR im Kopf gesondert beriicksichtigt.

2.4 Numerische Simulationsverfahren

Mit Hilfe von computergestiitzten, numerischen Simulationsverfahren ist es méglich, HF-Systeme
unter klar definierten, optimierten Bedingungen zu entwickeln und zu testen. Die Eigenschaften
eines Systems lassen sich so getrennt von praktischen Problemen wie Fertigungstoleranzen oder
Wertschwankungen in Bauteilen untersuchen. Fiir die HF-Spulenentwicklung in der MRT wird
meistens eine von drei Methoden verwendet. Die Finite Difference Time Domain (FDTD) [33]
und Finite Elemente Methode (FEM) [34| Formalismen verwenden Niherungslosungen der dif-
ferentiellen Maxwell-Gleichungen in der Zeitdoméne, wihrend die Method of Moments (MoM)
[35] die Maxwell-Gleichungen in ihrer Integralform und in der Frequenzdoméne 16st. Bei FDTD
wird die Simulationsdoméne durch ein rechtwinkliges Gitter diskretisiert, dessen Zellen individu-
elle dielektrische Eigenschaften besitzen. Die Methode eignet sich daher gut zur Simulation von
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i+1,j,k+1

(b) (c)

Abb. 2.5: (a) Gitterzelle (Voxel) V;; des rechtwinkligen Yee-Gitters mit Angabe der Indizes an den
Eckpunkten. Im priméren Gitter bilden die Komponenten von E die Kanten der Gitterzellen, wihrend
die Komponenten von H die Flichennormalen darstellen. In alternativer Betrachtung bilden H,, H, und
H, die Kanten eines sekundiren Gitters, das in allen Raumrichtungen um jeweils eine halbe Kanten-
lange verschoben ist. (b) Beispiel eines Yee-Gitters in 3D-Ansicht. Die Simulationsdoméne enthélt eine
einzelne dielektrische Kugel im Zentrum. Das Gitter ist dort feiner, um die Kugel besser darzustellen.
Die reduzierte Zellengrofe setzt sich entlang der Achsen bis an den Rand der Doméne fort. (c) Ansicht
der diskretisierten Kugel in einem unzureichend feinen Gitter, das zu Treppenartefakten fiihrt.

komplexen dielektrischen Objekten, wie z.B. dem Modell eines menschlichen Koérpers. Bei FEM
erfolgt die Diskretisierung in Dreiecke bzw. Tetraeder als kleinste Einheiten. Dies ist vorteilhaft
zur Darstellung von gekriimmten Flachen, erhdht den Rechenaufwand jedoch erheblich, weshalb
sich FEM praktisch nur zur Simulation von kleinen Simulationsdoménen ohne ausgedehnte, di-
elektrisch relevante Bereiche eignet. Die MoM-Methode wird vor allem zur Breitband-Simulation
von leitenden, resonanten Strukturen verwendet, kann jedoch Dielektrika nur in grober Naherung
und unter hohem Rechenaufwand beriicksichtigen.

Da in dieser Arbeit Simulationen in ausgedehnten Simulationsdoménen und mit Humanmodellen
durchgefiihrt werden sollten, wurde die hierzu am besten geeignete FDTD-Methode verwendet,
die nun im Folgenden kurz beschrieben wird.

2.4.1 FDTD-Simulationen

Der Finite Difference Time Domain-(FDTD)-Formalismus wurde erstmals 1966 von Yee vor-
geschlagen [33]. Eine detaillierte Beschreibung der Methode findet sich in 36, 37]. Es handelt
sich dabei um eine direkte Naherungslosung der Maxwellschen Rotationsgleichungen in der Zeit-
doméne. Die rdumliche Doméne wird in das rechtwinklige Yee-Gitter diskretisiert, und jedem
quaderformigen Voxel Vj;, wird eine Permittivitdt €;;, und Leitfahigkeit o0;;; zugeordnet. Die
diskreten Komponenten der Vektorfelder E und H sind dabei um jeweils eine halbe Gitterzelle
gegeneinander verschoben (Abb. 2.5). Die Diskretisierung der Rotationsgleichungen

VxH= %eﬁ +oE (2.31)
VxE= —guﬁ (2.32)
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mit Leitfadhigkeit o, Permittivitit e und Permeabilitdt p erfolgt durch Naherung der ersten réaum-
lichen und zeitlichen Ableitungen von F an den diskreten Zeitpunkten ¢ = n - At mit

n n
OE}; i _ Bl — Ei,%,j,k
Ox Az
n+1/2 n—1/2
O _ Bijw' ™ — Eiji
ot At

Die partiellen Ableitung nach y und z und die vier partiellen Ableitungen von H werden analog
berechnet. Durch Einsetzen in die Maxwell-Gleichung ergibt sich z.B. fiir E,

n+1 n n+1/2 _pgn41/2
Eiin = Exijk 1 zi,j+1/2,k zij—1/2,k
Y2 g2
yij,k+1/2 yi.j.k—1/2 L2
Az = ik gk

€;jk und oy, beschreiben Permittivitdt und Leitfahigkeit in Gitterzelle V;;;,. Mit der weiteren
Néherung
n+1 n

n+1/2  “xijk Xi,j,k
2 ; (2.33)

lasst sich Gl. (2.33) in eine Iterationsgleichung auflosen:

n+1/2 . Hn+1/2 Hn+1/2 - n+1/2
zij+1/2.k zij—1/2.k yijk+1/2 2i,j,k+1/2

Ay Az

EMtl = GQEY T & (2.34)

xi,5,k

Die Parameter &; und & héngen dabei nur von den Konstanten €z, 0, und At ab. Der (un-
bekannte) néchste Zeitschritt n + 1 fiir jede Feldkomponente hangt damit vom vorherigen Wert
der Komponente bei Zeitschritt n sowie von den Komponenten des anderen Feldes im um eine
halbe Kantenlénge verschobenen Gitter bei halbiertem Zeitschritt n+1/2 ab. Durch abwechseln-
de Berechnung von E und H kann somit die Feldpropagation innerhalb der Simulationsdoméne
iterativ berechnet werden, wenn alle Feldkomponenten zu einem Startzeitpunkt bekannt sind.
Um numerische Stabilitdt und physikalische Korrektheit zu gewéhrleisten, miissen die Zeitschritte
At mindestens dem Courant-Friedrich-Levy (CFL) [38] Kriterium geniigen. Es gilt:

1
At < 1 1 1’
¢ \/ @ T ay? T3

wobei ¢ die Lichtgeschwindigkeit bzw. die héchste auftretende Ausbreitungsgeschwindigkeit der
elektromagnetischen Felder innerhalb der Simulationsdomé&ne darstellt. Die Grofe der Gitterzel-
len muss nicht {iber die gesamte Simulationsdoméne konstant sein, wodurch eine feinere Auf-
l6sung von wichtigen oder komplexeren Strukturen moglich ist, ohne die Gitterzellen in der
gesamten Domiéne zu verkleinern (Abb. 2.5b). Bei gekriimmten Strukturen treten durch die not-
wendige Diskretisierung auf das rechtwinklige Gitter zudem immer sogenannte Treppenartefakte
auf (Abb. 2.5¢), die durch ein ausreichend feines Gitter kompensiert werden miissen. Da der
maximale Zeitschritt jedoch durch die kleinste Zelle im Gitter bestimmt wird, fithrt auch die
Verwendung von wenigen, im Verhéltnis zur gesamten Doméne sehr kleinen Strukturen gemifs

(2.35)
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Gl. (2.35) zu einer starken Erhohung der notigen Anzahl der Zeitschritte, was den numerischen
Aufwand und die Simulationszeit erheblich verldangert.

Wiéhrend dielektrische Materialien immer in Gitterzellen diskretisiert werden miissen, konnen
perfekte elektrische Leiter (perfect electrical conductor, PEC) durch Randbedingungen realisiert
werden. Dabei werden alle tangential zur Randfliche einer Gitterzelle laufenden elektrischen Fel-
der auf & = 0 gesetzt und die senkrecht stehende Komponente auf der Randfliche beendet.
Eine perfekt leitende Oberfliche kann so entlang dieser Randflachen als unendlich diinne Schicht
dargestellt werden. Ein unendlich diinner PEC-Draht wird gleichermaflen simuliert, indem die
PEC-Bedingung nur entlang einer Gitterlinie angewandt wird.

Um die Simulationsdoméne zu begrenzen, kénnen Randbedingungen oder absorbierende Schich-
ten an den verschiedenen Seiten der Simulationsdoméne verwendet werden; mit der Randbe-
dingung PEC wird beispielsweise eine Hochfrequenzschaltung in einem metallischen Geh&use
simuliert. Haufiger ist jedoch das Verhalten in einem offenen Raum von Interesse, der deutlich
grofer ist als die eigentliche Simulationsdoméne. Hierfiir wird die Simulationsdoméne an ihren
Seiten um mehrere Lagen von speziellen Gitterzellen erweitert, die die auftreffenden Felder na-
hezu reflexionsfrei absorbieren (uniaxial perfectly matched layer, UPML) [39] und dadurch einen
unendlich ausgedehnten Raum simulieren.

Um die Simulation zu starten, muss eine Anregung innerhalb der Simulationsdoméne erzeugt
werden, deren Propagation dann iterativ berechnet wird. Diese Anregung kann erfolgen, indem
z.B. die Feldverteilung einer harmonischen ebenen Welle auf einer Fliche erzeugt wird, was ei-
ne Abstrahlung der Welle von dieser Fliche imitiert. Spannungs- und Stromquellen innerhalb
der Doméne werden meistens als sog. Kantenquellen (edge sources) dargestellt. Dabei werden
die Feldkomponenten entlang einer Gitterlinie direkt vorgegeben. Das Anregungssignal kann ein
beliebiger breitbandiger Puls oder eine kontinuierliche harmonische Sinusschwingung sein, wenn
nur eine einzige Frequenz untersucht werden soll. Bei Breitbandanregung endet die Simulation,
sobald die gesamte Energie im System abgeklungen ist. Bei harmonischer Anregung kann die
Simulation beendet werden, wenn sich ein Gleichgewicht im System eingestellt hat, d.h. wenn
sich die auftretenden Werte in jeder Periode wiederholen oder nur innerhalb definierter Grenzen
schwanken. Aus den berechneten Feldern E(¢) und H(t) konnen dann alle anderen Felder und
Werte abgeleitet werden. Frequenzabhingige Daten werden durch Fouriertransformation aus den
zeitabhingigen Daten erzeugt.

2.5 MR-Volumenspulen

Wie in Kap. 2.1.2 beschrieben, erfolgt die Spinanregung in der MRT durch ein zur Richtung
des Hauptmagnetfeldes By senkrecht orientiertes, hochfrequentes Magnetfeld B, (t). Um dieses
Feld zu erzeugen werden verschiedene Antennen (sog. Sendespulen) verwendet. Bei diesen Spu-
len handelt es sich fast ausnahmslos um Nahfeldantennen, d.h. die Strukturen sind nicht dafiir
konstruiert, Energie in das Fernfeld abzustrahlen.

Bei den verschiedenen Spulenkonzepten wird zwischen Oberflichen- und Volumenspulen un-
terschieden. Bei den Oberflichenspulen handelt es sich um flache, resonante Strukturen (z.B.
Leiterschleifen), die direkt auf das Messobjekt aufgelegt werden. Sie erreichen eine hohe Effizienz
in der unmittelbaren Umgebung, allerdings ist die Homogenitét des Sendefeldes gering und fallt
mit zunehmender Entfernung rasch ab.

Da eine inhomogene Spinanregung in den MR-Bildern nur schwer von den anatomischen Struk-
turen zu unterscheiden ist, ist in der medizinischen Anwendung eine moglichst homogene Spinan-
regung notwendig. Aus diesem Grund werden meistens zylindrische Volumenspulen eingesetzt, in
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die der zu untersuchende Teil des Messobjektes vollstindig eingebracht wird. Da die supraleiten-
den Magnete der MRT-Systeme fast immer als Solenoide mit zylindrischer Offnung realisiert sind,
bietet sich diese Geometrie an. Im Folgenden wird die hiufig verwendete zylindrische Volumen-
spule in Birdcage-Bauweise kurz erldutert. Ein Uberblick in die zahlreichen MRT-Spulenkonzepte
(Solenoidspulen, Sattelspulen etc.) findet sich in [40].

2.5.1 Birdcage-Volumenspulen

Um in einem Zylinder ein zur Langsrichtung (0.B.d.A. hier z) senkrecht stehendes Magnetfeld
zu erzeugen, miissen auf dem Zylindermantel Strome in z-Richtung erzeugt werden (Abb. 2.6a),
deren Stérke mit cos ¢ variiert [40]. Da eine derartige kontinuierliche Stromverteilung auf einem
durchgehenden Zylindermantel nicht realisierbar ist, werden sogenannte Kéfigspulen verwendet,
bei denen der Zylindermantel aus einzelnen Streben (rods oder legs) besteht. Die am haufigsten
verwendete Bauweise ist die in Abbildung 2.6b gezeigte Birdcage-Spule mit Streben im gleichen
Winkelabstand. Es handelt sich dabei um eine resonante Struktur. Wird im Endring ein Signal
eingespeist, breitet es sich auf den Endringen in beide Richtungen aus und iiberlagert sich so,
dass die benétigte cos ¢-Stromverteilung auf den Streben entsteht. Diese Resonanz wird durch
reaktive Elemente in den Endringen auf die gewiinschte Larmor-Frequenz eingestellt (Tuning).
Ein Birdcage mit einer hoheren Anzahl an Streben erzeugt auch ein homogeneres Feld im Inne-
ren, wobei in der Praxis 12 - 24 Streben meistens ausreichend sind. Das erzeugte Feld ist nur
linear polarisiert (Abb. 2.6¢), allerdings kénnen die Endringe aufgrund ihrer radialen Symmetrie
an jeder Stelle des Umfangs angeregt werden. Durch Anregung an zwei um A¢ = 90° verscho-
benen Stellen mit zwei um Ay = 90° in der Phase versetzten Signalen kénnen somit zwei linear
polarisierte Felder zu einem zirkular polarisierten iiberlagert werden (Quadratur-Anregung).
Durch die kiirzere Wellenlinge in der Hochfeld-MRT (A oc By'; in Luft A (By = 7T) =~ 1 m)
ist der Durchmesser der Birdcage-Spulen und auch die Lénge der Streben jedoch begrenzt. Bei
hohen Frequenzen lasst sich die notwendige Resonanz auf groffen Endringen nicht mehr erzeu-
gen. Wahrend in klinisch genutzten Gerédten (By < 3 T) Birdcage-Spulen als Kérperspulen mit
Durchmessern bis 70 cm eingesetzt werden kénnen, stellt in der 'H-MRT bei 7 T bereits eine
Birdcage-Spule zur Aufnahme eines menschlichen Kopfes die praktische Maximalgrofe dar.
Aufgrund des Reziprozitétsprinzips [41] kénnen Sendespulen auch zum Empfang des MR-Signals
verwendet werden. Es ist jedoch in vielen Fillen vorteilhafter, spezielle Empfangselemente zu
verwenden, die enger am Messobjekt anliegen.

2.6 Wellenleiter

Zur verlustarmen Signaliibertragung von hochfrequenten Signalen werden aufgrund des Skinef-
fektes iiberwiegend Wellenleiter verwendet. Der folgende Abschnitt soll einen kurzen Einblick in
die Funktion und die Eigenschaften dieser Strukturen geben. Fiir eine detaillierte Beschreibung
sei auf [42] und [43] verwiesen.

2.6.1 Skin-Effekt

Wenn ein hochfrequenter Wechselstrom durch einen elektrischen Leiter fliefit, ist die Stromdichte
iiber den Leiterquerschnitt nicht konstant, wie es bei Gleichstromen der Fall ist. Durch Selbst-
induktion im Inneren des Leiters wird die Stromdichte mit steigender Frequenz zunehmend an
den Rand gedringt und féllt dann zum Leiterinneren exponentiell ab, was auch als Skineffekt
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Abb. 2.6: (a) Strome (rot) der Stérke I - cos¢ auf dem Mantel eines (unendlichen langen) Zylinders
erzeugen ein homogenes, linear polarisiertes magnetisches Transversalfeld im Inneren. (b) 3D-Modell einer
Birdcage-Spule. Die Endringe sind zwischen allen Streben durch Kapazititen (blau) unterbrochen, um die
Resonanz einzustellen. (c¢) Simulierte Feldverteilung im Zentrum einer Birdcage-Volumenspule. Die blauen
Kegel zeigen die B-Vektoren, die B-Magnitude ist farblich hinterlegt. Im Inneren des Zylinders wird ein
homogenes, linear polarisiertes Feld erzeugt. Nahe den leitenden Streben treten leichte Inhomogenitéten
auf.

bezeichnet wird. Die Linge, nach der die Stromdichte auf e~! gefallen ist, wird als Eindringtiefe &
bezeichnet. Fiir einen Strom der Frequenz f in einem Leiter mit Leitfahigkeit o und Permeabilitét
Ly betragt

1

§ = Nz o (2.36)

Fiir Kupfer (0 = 5,8-107 S/m; 1, = 1—6,4-107%) und f = 300 MHz ergibt sich z.B. § = 3, 8 um.
Da hierdurch nur ein geringer Teil des Leiterquerschnitts zur Stromleitung beitrégt, nimmt der
Ohmsche Widerstand des Leiters mit steigender Frequenz zu und héngt schliefslich nicht mehr
vom Leiterquerschnitt, sondern vom Umfang des Leiters ab. Bei hohen Frequenzen leitet ein hoh-
les Rohr aus leitfahigem Material daher ebenso gut wie ein solides Kabel gleichen Durchmessers.
Um die hohen Leitungsverluste durch die geringe Eindringtiefe zu vermeiden, werden zur Uber-
tragung von hochfrequenten Signalen anstelle von Kabeln iiberwiegend Wellenleiter eingesetzt,
bei denen die Transmission durch elektromagnetische Wellen in einem verlustarmen Dielektrikum
(z.B. Luft) stattfindet.

2.6.2 Hohlleiter

Bei den sogenannten Hohlleitern handelt es sich um metallische Rohren mit meist rechtecki-
gem oder rundem Querschnitt. Der Innenraum kann mit Luft, einem verlustarmen Dielektrikum
oder einem Schutzgas gefiillt sein, um Korrosion und Spannungsiiberschlige zu verhindern. Die
Ausbreitung einer elektromagnetischen Welle im Hohlleiter wird durch die Losung der Maxwell-
Gleichungen mit den leitfihigen Wianden als Randbedingungen beschrieben. Bestehen die Wénde
aus einem guten elektrischen Leiter, dringen die hochfrequenten Felder im MHz-Bereich nur um
wenige pm in die Leiterflichen ein. Daher kénnen die Leiterflichen in guter Ndherung als ideal
leitend angenommen werden. Die Leiterflichen kompensieren dann jedes auftreffende Feld in-
stantan durch Fldchenladungen und -stréme, wodurch sie selbst feldfrei bleiben (6 = 0). Daraus
resultieren die Randbedingungen, dass an der leitenden Oberfliche S mit Flachennormale 72, die
in den Wellenleiter hinein zeigt, nur eine Normalkomponente von E und eine Tangentialkompo-
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nente von B existieren konnen:

—

AixE=0 A @-B=0 (2.37)

Die Felder miissen zudem stetig sein und an der Leiterfliche verschwinden, da der Leiter selbst
feldfrei bleibt.

Das hierdurch beschriebene Eigenwertproblem fiithrt dazu, dass die Wellenzahl k nur bestimmte
Werte annehmen kann. Weiterhin liefern die beiden Randbedingungen auch zwei Gruppen von
Losungen, bei denen entweder iiberall im Wellenleiter £, = 0 oder B, = 0 gilt. Hierbei ist €,
0.B.d.A. die Langsrichtung des Wellenleiters. Die entstehenden Wellenmuster werden dann als
transversal-elektrische (TE) bzw. transversal-magnetische Moden bezeichnet, in denen sich die
Wellen in z-Richtung ausbreiten konnen. Durch die diskreten Werte der Wellenzahl existiert fiir
jede Mode eine obere Grenzwellenléinge A, (bzw. eine untere Grenzfrequenz f.). Ist A > A\, wird
die Wellenzahl imaginér und die Mode wird stark geddmpft (evaneszente Mode).

In einem Hohlleiter mit rechteckigem Querschnitt und den Kantenldngen a und b, a > b (Abb.
2.7), ist die niedrigste Mode diejenige, bei der genau eine Halbwelle des elektrischen Feldes
zwischen die Winde der lingeren Seite passt. Eine Mode mit groferer Wellenlénge kann nicht
existieren, da die leitfihigen Wande geméf den Randbedingungen Knoten des elektrischen Feldes
darstellen miissen. Es ist also A =~ 2a. Diese Mode wird als TE10-Mode bezeichnet, und es gilt im
gesamten Wellenleiter E/, = 0. Die Indexziffern bezeichnen die Anzahl der Halbwellen zwischen
den jeweils gegeniiberliegenden Winden. Fiir die Grenzfrequenz der Mode TEmn, mit m,n > 0,
gilt allgemein

=gV (2 (5) 259

Im einem Hohlleiter mit kreisférmigem Querschnitt und Durchmesser d (Abb. 2.7) sind die
oberen Grenzwellenldngen fiir TE- und TM-Moden durch

d d
= "% pow. ATEmn_ 0 (2.39)

TMmn
Ag m
Jmn Imn

gegeben, wobei jp, und j, . die jeweils n-te Nullstelle der Bessel-Funktion J,, bzw. die n-te
Nullstelle der Ableitung der Bessel-Funktion bezeichnet. Dabei ist

0 —1)¢ T\ 2i+m
(@) = ; T ((7; +)m+ 1) (5) ‘ (240)

Anschaulich beschreibt der Index m beim Rundhohlleiter die Anzahl der Wellen entlang des
Umfangs, wihrend der Index n die Anzahl der Halbwellen entlang des Radius beschreibt (Abb.
2.8).

2.6.3 Koaxiale Wellenleiter

Ein koaxialer Wellenleiter besteht aus zwei Leitern in konzentrischer Anordnung. Obwohl auch
andere Geometrien moglich sind, sollen an dieser Stelle nur Koaxialleiter mit zwei kreisférmigen
Leiterflichen der Durchmesser d, und d; betrachtet werden (Abb. 2.7). Diese Anordnung wird
u.a. bei Koaxialkabeln verwendet. Im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen Hohlleitern ist in
Koaxialleitern eine weitere Transmissionsmode mdglich, bei der beide axiale Feldkomponenten
verschwinden, also iiberall £, = B, = 0 gilt. Bei Zylindersymmetrie ist das elektrische Feld dann
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a : d

Abb. 2.7: Hohlleiter mit rechteckigem und kreisférmigem Querschnitt, sowie ein Koaxialleiter mit kreis-
férmigen Leiterflichen.

vollsténdig radial, und das magnetische Feld ist vollsténdig zirkular orientiert (E ||&. A B €5 )-
Diese Mode wird als transversal-elektromagnetische Mode (TEM) bezeichnet und besitzt keine
untere Grenzfrequenz, weshalb bereits sehr diinne Koaxialkabel zur Ubertragung hoher Frequen-
zen verwendet werden konnen. Neben TEM konnen in Koaxialleitern auch TE- und TM-Moden
auftreten, die denen der Rundhohlleiter &hneln (Abb. 2.8). Zur Dateniibertragung werden Wel-
lenleiter jedoch normalerweise unterhalb der ersten Grenzfrequenz betrieben, sodass die Uber-
tragung nur in der Grundmode (TEM) erfolgt und keine Dispersion auftritt. Fiir Koaxialleiter
besitzt die TE11-Mode die niedrigste Grenzfrequenz bei

2c

TE11

N — 2.41
Je 7 (dg + d;) (241)
die Grenzwellenlénge ist also etwa gleich dem mittleren Umfang des Raumes zwischen den Lei-
terflichen.

In Koaxialleitern wird der Quotient aus Spannung und Strom als Wellenwiderstand oder Impe-
danz Z bezeichnet. Erfolgt die Ubertragung verlustfrei und in der Grundmode TEM so ist

609
Z=——
Jerlnd

reell und nur von den Durchmessern und der Permittivitat €, des Dielektrikums zwischen den Lei-
tern abhingig. Der Wellenwiderstand der TE- und TM-Moden ist frequenzabhingig. An Stellen,
an denen sich der Wellenwiderstand dndert, tritt eine teilweise Reflexion auf, was zu unerwiinsch-
ten Interferenzen und Stehwelleneffekten fithrt. Um dies zu vermeiden, miissen alle Komponenten
einer Signalkette mit einer einheitlichen Impedanz Zy konstruiert werden®. Um Komponenten mit
unterschiedlichen Impedanzen reflexionsarm zu verbinden, werden Schaltungen mit induktiven
und kapazitiven Elementen zur Impedanztransformation verwendet [44].

(2.42)

8In MRT-System ist meistens Zo = 50 Q.
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Kapitel 3
Material und Methoden

Ziel dieser Arbeit war es zu analysieren, ob und in welchem Maf der vorgeschlagene koaxiale
Wellenleiteraufbau als Korperspule in der Hochfeld-MRT verwendet werden kann. Der im Fol-
genden als Basismodell bezeichnete Autbau wurde daher so dimensioniert, dass er anstelle einer
herkommlichen Korperspule in die Magnetbohrung eines 7T-MRT-Systems (Anhang A) einge-
baut werden konnte und ausreichend Platz fiir einen erwachsenen Patienten bietet. Die Lénge
des Messbereiches (50 cm) entspricht dem nutzbaren Bereich der iiblichen Gradientensysteme, in
dem eine Ortskodierung méglich ist. Das Basismodell wurde ausgiebig durch FDTD-Simulationen
untersucht.

Da der Einbau eines realen Basismodells in das MRT-System nicht mdéglich war, wurde statt-
dessen ein um den Faktor 2 verkleinerter Aufbau konstruiert und getestet, der im Folgenden als
Wellenleitermodell bezeichnet wird.

Der erste Teil dieses Kapitels behandelt Aufbau und Parameter der durchgefithrten FDTD-
Simulationen (Kap. 3.1). Im zweiten Teil werden zunichst die Konstruktion des Wellenleitermo-
dells und die elektronischen Komponenten zum Anschluss an die MRT-Systeme erldutert (Kap.
3.2), bevor schlieflich die verwendeten Messphantome und die damit durchgefiihrten Bildge-
bungsexperimente beschrieben werden (Kap. 3.3).

3.1 FDTD-Simulationen

3.1.1 SemcadX Software Suite

Zur Erstellung und Durchfithrung der FDTD Simulationen wurde in dieser Arbeit das kommerzi-
elle Softwarepaket SemcadX! in Version 14 verwendet. SemcadX kombiniert folgende Bestandteile:

e 3D-CAD-Editor zur Erzeugung der virtuellen Strukturen und HF-Komponenten in einer
3D-Ansicht. Der Import von Objekten aus anderen CAD-Anwendungen ist moglich.

e Materialdatenbank zur Zuordnung von dielektrischen Parametern zu den simulierten
Objekten und Modellen. Eine manuelle Eingabe der Parameter ist ebenfalls mdoglich.

e Gridding-Algorithmus zum Erzeugen des Yee-Gitters und zur Diskretisierung der er-
stellten Simulationsdoméine.

e FDTD-Algorithmus zur Durchfithrung der eigentlichen Simulation.

e Analyse-Umgebung zur Auswertung und Visualisierung der berechneten Daten. Fiir
komplexere Berechnungen ist ein Export der Simulationsdaten nach MATLAB? méglich.

'Fa. Schmid & Partner Engineering AG (SPEAG), Ziirich, Schweiz
*Fa. MathWorks, Natick, MA /USA
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(a) (b)

Abb. 3.1: (a) Perspektivische Ansicht des simulierten Basismodells (vor der Diskretisierung). Die roten
Pfeilspitzen links zeigen die Positionen der vier Quellen. Mit Ausnahme des zylindrischen Phantoms
sind hier alle Strukturen halbtransparent dargestellt. (b) Um den Einfluss der Messbereichsoffnung auf
den Wellenleiter zu untersuchen, wurden auch Simulationen mit einem nicht unterbrochenen Wellenleiter
gleicher Grofie durchgefiihrt.

Die integrierte Materialdatenbank enthélt die dielektrischen Eigenschaften von verschiedenen
Materialien und auch Koérpergeweben [45]. Die berechneten elektromagnetischen Felder konnen
schichtweise in Magnituden-, kartesischer Komponenten- oder Vektoransicht dargestellt werden.
Fiir MRT-Fragestellungen konnen die zirkular polarisierten Komponenten Bj” und B des hoch-
frequenten Feldes direkt aus den Simulationsergebnissen exportiert werden.

In FDTD-Simulationen ist auch bei einer groffen Doméne eine ausreichend feine Diskretisierung
wichtig, um runde Strukturen oder die komplexe Anatomie eines Humanmodells in guter Na-
herung darzustellen. Da die Simulationen hierdurch numerisch sehr aufwendig werden, bietet
SemcadX die Moglichkeit, die Berechnungen auf (mehrere) Grafikprozessoren (graphics proces-
sing unit, GPU) aufzuteilen. Fiir diese Arbeit wurden die Simulationen auf einem Rechensystem
mit zwei GPU? durchgefiihrt. Die praktisch verwendbare Gréfe der Simulationsdoméne ist hier-
bei durch den vorhandenen Grafikspeicher der GPU begrenzt und betrug fiir das verwendete
System ca. 50 - 10% Gitterzellen.

3.1.2 Basissimulation

Das simulierte Basismodell (Abb. 3.1) ist an die Abmessungen eines aktuellen Hochfeld-MRT-
Systems fiir Ganzkorper-Untersuchungen (Anhang A) angelehnt, sodass es als Korperspule in
ein solches Gerédt eingebaut werden kénnte. Die dufseren und inneren Leiter haben daher die
Durchmesser @, = 60 cm und @; = 55 cm, und die Gesamtlinge betrdgt 300 cm. Ein genaues
Schema, der Konstruktion ist in Abb. 3.2 gezeigt.

Da das Yee-Gitter rechtwinklig ist, wird die Simulationsdomé&ne am besten durch kartesische Ko-
ordinaten beschrieben. Der Koordinatenursprung ist stets so gewahlt, dass er genau im Zentrum
der Wellenleiteranordnung liegt. In Anlehnung an das Zentrum des Messbereiches von MRT-
Systemen wird er im Folgenden als Isozentrum bezeichnet. Da die Wellenleiteranordnung jedoch
zylindrisch ist und diese Symmetrie in vielen Féllen erhalten bleibt, ist eine Beschreibung in Zy-
linderkoordinaten (7, ¢, 2) sinnvoll. Dabei bildet 2’ = z die zentrale Lingsachse des Wellenleiters
und es gilt €,.(¢ = 0) = €,. Die in der MRT f{ibliche Art, orthogonale Schnittebenen durch den
Korper zu beschreiben, ist an die Anatomie angelehnt. Ausgehend von einem auf dem Riicken
liegenden Patienten beschreibt im Folgenden ,transversal die zy-Ebene,  koronar“ die zz-Ebene
und ,sagittal“ die yz-Ebene.

Der Wellenleiter wird in der Simulation durch kontinuierliche, perfekt elektrisch leitende Flachen

32 Quadro FX5600, je 1,5 GB RAM, nVidia, Santa Clara, CA/USA
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AuRenleiter Iz=50cm
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Abb. 3.2: (a) Schema des simulierten Basismodells. Der Wellenleiter ist auf beiden Seiten direkt mit
den UPML-Begrenzungsflichen der Simulationsdoméne abgeschlossen, was in guter Ndherung der Rand-
bedingung eines unendlich langen Wellenleiters entspricht. Da die Quellen (Position Q) einen Teil der
emittierten Leistung in die absorbierende Begrenzungsfliche abgeben, werden die Simulationsergebnis-
se auf eine einheitliche, durch eine transversale Fliche in den Wellenleiter eintretende Leistung Py
normiert. Die Positionen (z = +110 c¢m), an denen P, und die durch den Wellenleiter transmittierte
Leistung P,,s bestimmt werden, sind eingezeichnet. Der Ursprung des verwendeten Koordinatensystems
liegt im Zentrum der Anordnung bzw. des Messobjektes. (b) Die vier Quellen @1 bis Q4 zur Anregung
sind symmetrisch angeordnet und zeigen in radiale Richtung. Der Winkel zwischen zwei benachbarten
Quellen betragt jeweils 90°. In der Darstellung zeigt die z-Achse in die Papierebene hinein.

(0 = 00) dargestellt. Diese Flachen besitzen keine Dicke, keinen elektrischen Widerstand und
sind als Randbedingung fiir die elektrischen Felder realisiert (Kap. 2.4.1).

Da keine realistische Simulation der Anschlusselektronik moglich ist, erfolgt die Anregung des
Wellenleiters iiber vier ideale Stromquellen (sog. current type edge sources), die in radialer Aus-
richtung zwischen Innen- und Aufenleiter eingefiigt wurden (Abb. 3.2b). Diese Stromquellen er-
zeugen einen zeitabhangigen Strom I(¢) auf der Kante einer Yee-Zelle. Alle Simulationen wurden
mit einer harmonischen Anregung durchgefiihrt, in der die Quellen @Q;—1 23 4 einen sinusformigen
Strom I;(t) = sin(wt + ¢;) erzeugen. Die Anregungskreisfrequenz ist dabei w = 27 - fI¥(By =
7T) = 27 - 297 MHz. In der Basissimulation wurden alle vier Quellen mit dem gleichen Signal
und ohne Phasendifferenz betrieben, d.h. ¢; = 0 V;—1 23 4. Auf diese Weise wird die Grundmode
TEM des koaxialen Wellenleiters angeregt.

Die Begrenzung der Simulationsdoméne erfolgte stets iiber perfekt angepasste, stark absorbieren-
de Randflichen (UPML). In Wellenleiterrichtung (%e€2) wird der Wellenleiter auf beiden Seiten
direkt von diesen Randflichen abgeschlossen. Da die hier auftreffenden Wellen praktisch voll-
stindig und reflexionsfrei absorbiert werden, entspricht dies der Randbedingung eines unendlich
langen Wellenleiters bzw. einer perfekten Impedanzanpassung der an den Wellenleiter angeschlos-
senen Komponenten. Da so ein Teil der von den Quellen abgegebenen Energie in die Randfliche
emittiert wird, kann die Quellenleistung nicht zur Normierung der simulierten Daten verwendet
werden. Stattdessen wurde die tatsdchlich in den Wellenleiter einlaufende Leistung zur Normie-
rung verwendet (Kap. 3.1.3).

Als virtuelles Messobjekt wurde zun#chst ein homogener Zylinder (Léange 160 ¢cm, @ 40 c¢m)
verwendet, der in Grofe und Volumen die dielektrische Last eines menschlichen Korpers imitiert,
aber die gleiche Symmetrie wie die zylindrische Wellenleiteranordnung aufweist. Fiir die dielek-
trischen Parameter des Phantoms wurden die Werte ¢, = 45 und ¢ = 1 S/m gewdhlt, was den
mittleren Eigenschaften von menschlichem Gewebe bei fil(By = 7 T) = 297 MHz entspricht.
Die Simulationsdoméne wurde bei allen Simulationen mit dem Basismodell durch das gleiche
Yee-Gitter mit 24 -10% Gitterzellen diskretisiert. Um die ungestérte Wellenausbreitung zu unter-
suchen, wurden auch Simulationen mit einem nicht unterbrochenen Wellenleiter gleicher Grofe
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€r o [S/m] Materialtyp
M1 45 1 Korpergewebe
M2 3 0,001 Ol
M3 45 0,001 virtuell /Hybrid
M4 3 1 virtuell /Hybrid
M5 77,5 0,0001 reines Wasser

Tab. 3.1: Dielektrische Eigentschaften der Materialien M1 - M5.

durchgefithrt (Abb. 3.1b).

Einfluss des Messobjektes

Um den Einfluss der dielektrischen Eigenschaften auf die Feldverteilung im Messbereich zu analy-
sieren, wurden Simulationen mit fiinf unterschiedlichen Materialeigenschaften des Messobjektes
durchgefiihrt, die in Tabelle 3.1 aufgefiihrt sind. Die Materialien M3 und M4 haben keine reale
Entsprechung und sind Hybride aus den Eigenschaften von Kérpergewebe und Ol. Sie dienen
dazu, den jeweiligen Einfluss von Permittivitdt und Leitfahigkeit separat zu analysieren.

X-Kern-Frequenzen

Um die Eignung der Wellenleiteranordnung fiir die MRT von Kernen mit niedrigerer Larmorfre-
quenz als 'H zu evaluieren, wurden Simulationen auch fiir Natrium und Chlor bei f#N8(By = 7T)
= 78,6 MHz baw. f35¢(By = 7T) = 29,1 MHz durchfiihrt.

3.1.3 Auswertung der Simulationen

Um verschiedene Simulationen auch quantitativ vergleichen zu kénnen, erfolgte die Auswertung
der Simulationsdaten jeweils nach Normierung auf die gleiche in den Wellenleiter einlaufende Lei-
stung Pein = 1 kW. Pey, ist dabei die Leistung, die im zeitlichen Mittel durch eine zwischen den
Quellen und dem Messbereich gelegene Fliche Ap senkrecht zur Wellenleiterrichtung hindurch-
trits (_{4_5\7 |€% ). Die Leistungsberechnung erfolgt mit Hilfe des (zeitgemittelten) Poynting-Vektors
S=FEXxH:

Pain = /5:.d£. (3.1)
AN

Die in den Simulationen ermittelten Felddaten wie E(7) und B(7), sowie abgeleitete Verteilun-
gen wie der Poynting-Vektor S () oder die zirkular polarisierte Magnetfeldkomponente Bfr (7)
wurden direkt in SemcadX ausgewertet und illustriert. Um einen groferen dynamischen Bereich
abzudecken, wurden die Felddaten teilweise auf ihren jeweiligen Maximalwert normiert und in
Dezibel-Skalierung dargestellt. Fiir eine Feldgrofe A(7) mit Maximalwert Amay sind die lokalen
Pegel Agp(7) = 20 - log A(7)/Amax, und fiir eine Energie- oder Leistungsgrofe A'(7) gilt die Be-
ziehung A'qp(7) = 10 - log A'(7)/ A’ max. Feldgrofen sind uw.a. E und B, wihrend es sich z.B. bei
den SAR-Werten um Energiegréfsen handelt.

Weiterhin wurde die Darstellung teilweise auf einzelne Objekte (z.B. das Humanmodell oder die
luftgefiillten Hohlrdume des Wellenleiters) oder (durch Verwendung von virtuellen Feldsensoren)
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auf Subvolumina der Simulationsdoméne beschrénkt. Zur Analyse der Felder in Wellenleiterrich-
tung e, wurden Projektionen der Mittel- und Maximalwerte jeder transversalen Schicht auf die
z-Achse erstellt. Fiir ein beliebiges Skalar- oder Vektorfeld A mit im Yee-Gitter diskreten Werten
A(x;,y;, 2) ergeben sich so der Mittelwert A(z;) und der Maximalwert Ayax(2x) zu

T | Az, Y5, 2)|
Alzy) =)y ——2 =4 (3.2)
* ,ZJ: nij(2k)
Amax(zx) = max {|A(z,y, 2)| |z = 2 } (3.3)

wobei n;j(z) die Anzahl der Voxel im betrachteten Objekt bei Position z = z;, ist. Diese Be-
rechnungen wurden nach dem Datenexport aus SemcadX in MATLAB durchgefiihrt.

Die SAR-Berechnung kann direkt in SemcadX durchgefithrt werden und erfolgt geméf [46] nach
einer Mittelung iiber 10 g Gewebe (Kap. 2.3). Die in den Simulationen mit harmonischer An-
regung ermittelten SAR-Werte beziehen sich jedoch auf ein kontinuierlich eingestrahltes HF-
Anregungssignal, d.h. der Wert beschreibt die deponierte Energie pro Masseneinheit nach einer
vollen Sekunde Anregung. Bei einer MRT-Untersuchung erfolgt die HF-Einstrahlung jedoch nur
innerhalb kurzer Pulse. Lédnge und Anzahl dieser Pulse variieren stark mit der verwendeten
Messsequenz. Um eine realitdtsnahe Abschitzung zu erhalten, wurden die ermittelten SAR-
Werte hier auf eine GRE-Sequenz mit Repetitionszeit T = 10 ms und einem rechteckigen
Anregungspuls der Linge qp = 0,5 ms normiert, was einem Puls-Pause-Verhéltnis von 1:19
entspricht. Der normierte, effektive Wert SA Reg errechnet sich dann aus dem simulierten Wert
SARgm zu

SARes = %j - SARgm = 7 - SARginm (3.4)

mit dem Reduktionsfaktor » = 0,05.

3.1.4 Hohere Transmissionsmoden

Neben der Grundmode TEM des koaxialen Wellenleiters wurde auch die Eignung hoherer Moden
zur Spinanregung untersucht. Diese Moden besitzen eine untere Grenzfrequenz, unterhalb der
sie evaneszent sind (Kap. 2.6). Die in der Simulation verwendeten Quellen sind radial ausgerich-
tet und koppeln in die elektrische Feldkomponente E, der Transmissionsmoden. Mit vier dieser
Quellen ist die Anregung einer transversal-elektrischen Mode bis zur zweiten Ordnung moglich.
In dieser Arbeit wurden daher die Moden TE11, rTE11 und TE21 evaluiert. Bei rTE11 handelt
es sich um die Superposition von zwei TE11 Moden, die sowohl rdumlich als auch zeitlich um
jeweils 90° phasenverschoben sind. Auf diese Weise wird ein um die z-Achse rotierendes TE11
Muster erzeugt, was einer zirkular polarisierten ebenen Welle dhnelt. Die fiir die Quellen Q1 ... Q4
verwendeten Phasen Ayp; zur Anregung der einzelnen Moden sind in Tabelle 3.2 aufgefiihrt.

Transversal-magnetische (TM) Moden sind fiir die MRT prinzipiell besser geeignet als TE-
Moden, da hier die magnetische Feldkomponente komplett in der transversalen Ebene orien-
tiert und dadurch fiir die Spinanregung nutzbar ist. Die Kopplung in TM-Moden kann in der
Simulation durch Quellen in z-Richtung (Kopplung in die beteiligten E.-Komponenten) oder
durch geschlossene Stromschleifen erfolgen, deren Flichennormalen in radialer oder zirkularer
Richtung orientiert sind (Kopplung in die B,- oder Bg-Komponenten). Die Simulationen haben
jedoch gezeigt, dass sich in der verwendeten Wellenleiteranordnung keine TM-Mode ausbreitet,
sondern sofort in TEM und die niedrigsten TE-Moden einkoppelt. Die in dieser Arbeit gezeigten
Simulationen sind daher auf die ausbreitungsfdhigen Moden TEM, TE11 und TE21 beschrankt.
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Apy Ao Aps Apy
TEM 0° 0° 0° 0°
TE11 0° 0° 180° 180°
rTE11 0° 90° 180° 270°
TE21 0° 180° 0° 180°

Tab. 3.2: Phasen Agp; der Quellen @ ...Q4 zur Anregung der verschiedenen Transmissionsmoden

3.1.5 Simulationen mit dem Humanmodell

Um die Eigenschaften der Wellenleiteranordnung mit einem realistischeren (d.h. inhomogenen
und asymmetrischen) Messobjekt zu evaluieren, wurden Simulationen mit dem Modell eines
menschlichen Korpers durchgefiihrt.

Humanmodell

Bei dem verwendeten digitalen Humanmodell handelt es sich um , Duke“ (Abb. 3.3b) aus der
» Virtual Family“ [47]. Diese Modelle wurden aus hochaufgelosten MRT-Aufnahmen von gesun-
den Freiwilligen erstellt. Das Modell Duke stammt von einem 34 Jahre alten Mann mit einer
Korpergréfe von 1,77 m und einem Gewicht von 72,4 kg. Das Modell enthélt 77 verschiedene
Arten von Gewebe, denen fiir die Simulation jeweils eigene dielektrische Parameter zugeteilt
werden konnen. In den hier durchgefiihrten Simulationen wurden die Parameter wie Dichte, Per-
mittivitdt und Leitfihigkeit aus der Datenbank von Gabriel [45, 48, 49| iibernommen, die auch
in SemcadX enthalten ist.

Simulationsparameter

Das Humanmodell wurde in die gleiche Wellenleiteranordnung eingefiigt, die auch in Kap. 3.1.2
verwendet wurde (Abb. 3.3). Der Kérperstamm lag dabei im Messbereich (I, = 50 ¢cm), wihrend
sich die untere Korperhilfte im zuleitenden und der Kopf im ableitenden Wellenleitersegment
befand. Die Ubergangselemente lagen ohne Luftspalt am Modell an. Der Messbereich lag sym-
metrisch zum Isozentrum, wihrend das Humanmodell von z; = -120 cm bis zo = +60 cm reicht.
Die Anregung erfolgte harmonisch in den Moden TEM, TE11, rTE11 und TE21 (Kap. 3.1.4) bei
f = 297 MHz und iiber eine maximale Simulationslénge von 40 Perioden, was zu einer Simula-
tionsdauer von ca. 10 Stunden pro Anregung fiihrte. Die Simulationsdomiine wurde in 44,68-10°
Voxel diskretisiert, wovon 1,85-10% Voxel auf das Humanmodell entfallen.

3.1.6 Simulation des Wellenleitermodells

Neben den Simulationen der Wellenleiteranordnung in Grofe einer MRT-Kérperspule (Basis-
modell) wurde auch eine im Mafistab 1:2 verkleinerte Anordnung mit Lange 150 ¢cm und den
Durchmessern @, = 28,5 cm und &; = 25 c¢m simuliert (Abb. 3.4). Sie entspricht damit der
Grofe des spater beschriebenen Wellenleiterprototyps (Kap. 3.2). Ein genaues Schema der An-
ordnung ist in Abbildung 3.4 dargestellt.

Die im Wellenleitermodell (Kap. 3.2.2) verwendete, aus kapazitiv gekoppelten Kupfersegmen-
ten gebildete Oberflichenstruktur ist in Relation zur Gesamtgrofe der Simulationsdoméne zu
diinn, um bei der Simulation korrekt dargestellt zu werden (Kap. 3.1). Die leitenden Oberflachen
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Aulenleiter Ubergangselement
. p—
Q Pein — Innenleiter — Humanmodell Paus
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Abb. 3.3: (a) Seitenansicht des Simulationsaufbaus mit dem Humanmodell. Die zylindrischen Leiterfls-
chen sind transparent dargestellt. Die griinen Linien stellen quaderférmige Feldsensoren da, die verschie-
dene Teile des Modells bzw. des Wellenleiters einschliefen. Die Feldsensoren haben keinen Einfluss auf
die elektromagnetischen Felder und dienen nur der Analyse von definierten Subvolumina der Doméne. (b)
Koronare Ansicht des Humanmodells Duke. Haut, Muskel- und Fettgewebe sind transparent dargestellt,
um die innere Anatomie des Modells sichtbar zu machen. (c) Schema des simulierten Wellenleiteraufbaus
mit Humanmodell. Ein- und auslaufende Wellenleistung wurden wieder bei Py, bzw. P, bestimmt.
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Abb. 3.4: (a) Schema des simulierten Wellenleitermodells. Der Wellenleiter ist wie zuvor auf beiden
Seiten direkt mit den UPML-Begrenzungsflichen der Simulationsdoméne abgeschlossen. Die Positionen
der Quellen (Q) und der beiden Leistungsmessungen (Pein, Pays) sind eingezeichnet. (b) Die vier Quellen
@1 — Q4 zur Anregung sind symmetrisch angeordnet und zeigen in radiale Richtung. Der Winkel zwischen
zwel benachbarten Quellen betrégt jeweils 90°. In der gezeigten Darstellung zeigt die z-Achse in die
Papierebene hinein.

werden daher auch bei diesen Simulationen durch kontinuierliche, unendlich diinne, perfekt leit-
fihige Schichten imitiert. Die Ubergangselemente an beiden Seiten des Messbereiches umschlie-
Ken das Messobjekt passgenau. Tragende oder stiitzende Strukturen wurden in der Simulation
nicht beriicksichtigt.

Das zylindrische Messobjekt entspricht den Abmessungen des spéter verwendeten Zylinderphan-
toms (Kap. 3.3.1). Da das reale Phantom eine Wandung aus Acrylglas besitzt, wurde zunéchst
der Einfluss dieser Wandung auf die Feldverteilungen untersucht. Dafiir wurden Simulationen
(TEM-Anregung) wie zuvor von einem homogenen Zylinder ohne Wandung (gewebeédquivalent,
€, = 45, 0 = 1 S/m) und von einem Zylinder mit Wandung (Stérke 4 mm, €, = 2,6, 0 = 2,5
mS/m), der mit dem gewebedquivalenten Material gefiillt ist, durchgefithrt. Die dufferen Abmes-
sungen beider Messobjekte waren hierbei identisch. Fiir die nachfolgenden Simulationen wurde
stets das Messobjekt mit Wandung verwendet, um einen Vergleich mit den realen Messungen
zu ermoglichen.

Weiterhin wurde der Einfluss der Messbereichslédnge [, untersucht. Hierzu wurden Simulationen
mit fiinf verschiedenen [, = 5, 10, 15, 20 und 25 cm durchgefiihrt. Als Transmissionsmode wurde
dabei jeweils TEM verwendet, da die hoheren TE-Moden im verkleinerten Wellenleiter nicht
ausbreitungsfahig sind.

3.2 Wellenleitermodell

Um die koaxiale Anordnung in einem realen MRT-System zu evaluieren, wurde ein Hardware-
Prototyp konstruiert. Da die vorhandenen Ganzkoper-MRT-Systeme zur Patientendiagnostik
eingesetzt werden, war es nicht moglich, einen Prototypen in der Grofe einer reguldren Ganzkor-
perspule zu testen, da dies Verdnderungen an den MRT-Geréten erfordert hétte. Die Abmessun-
gen des Wellenleitermodells wurden daher so gewéhlt, dass es eine Verkleinerung um den Faktor
2 in Relation zur Magnetbohrung des 7T-MRT-Systems darstellt. Auf diese Weise konnte das
Modell auf dem Patiententisch platziert und iiber die reguldren HF-Anschliisse am Kopfende mit
dem MRT-System verbunden werden.
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Abb. 3.5: Seitenansicht des Wellenleitermodells. Die obere Halfte des Aufsenleiters wurde entfernt, sodass
beide Innenleitersegmente sichtbar sind. Die PMMA-Rohren sind mit leitfdhigen Oberflachen (Kap. 3.2.2)
beklebt. Der zentrale Messbereich (Kap. 3.2.1), in dem ein Teil des Zylinderphantoms (Kap. 3.3.1) sicht-
bar ist, wird durch die inneren Enden der Ubergangselemente begrenzt. An den Enden des Aufenleiters
befinden sich die Kontaktringe (Kap. 3.2.3), deren Kabel vor der Impedanzanpassung zusammengefiihrt
werden. In der gezeigten Konfiguration ragen die Innenleitersegmente auf beiden Seiten aus dem Aufien-
leiter heraus.

L
Anschlussring I—AuBenIeiter —— Ubergangselement — Innenleiter

‘ Z ' g
c € ——t+— Zylinderphantom c
() o ()
o [ee) w
«© - —— Stiitzelement o

| | [ ;
[ | || | | || | |
' 80 cm '
68 cm ' ' 68 cm
150 cm

Abb. 3.6: Querschnitt durch das Wellenleitermodell mit enthaltenem Zylinderphantom. Die Lénge [,
des zentralen Messbereiches ist durch den inneren Abstand der beiden Ubergangselemente bestimmt und
kann durch Verschieben der beiden Innenleitersegmente verdndert werden. Die Segmente ragen dann evtl.
aus dem Aufenleiter heraus.

3.2.1 Grundkonstruktion

Der koaxiale Wellenleiter (Abb. 3.5) wurde aus transparenten Polymethylmethacrylat-Rohren
(PMMA, Plexiglas) mit einer Wandstérke von 4 mm konstruiert. Hierzu wurden Rohren unter-
schiedlicher Durchmesser (Aufendurchmesser je 300/250) mm konzentrisch angeordnet. Die zur
Wellenleitung benotigten leitfahigen Flichen (Kap. 3.2.2) wurden auf die Innenseite der dufseren
Rohre und auf die Aufenseite der inneren Rohre aufgebracht, sodass sich die fiir den Wellenleiter
relevanten Durchmesser d,/d; = 292/250 mm ergeben. Das Dielektrikum zwischen den leitfihi-
gen Oberflichen ist Luft. Beide Teilstiicke des Innenleiters wurden auf Kreissegmenten (90°)
aus Kunststoff gelagert, um sie in der konzentrischen Position zum Aufsenleiter zu halten. Die
Lénge des Aufenleiters betragt 150 cm, wihrend die beiden Innenleiter-Segmente jeweils 68 cm
lang sind. Eine schematische Zeichnung der Konstruktion ist in Abbildung 3.6 dargestellt. Durch
Verschieben der Innenleitersegmente in z-Richtung kann die Linge des zentralen Messbereiches
verdndert werden. Bei Messbereichen der Linge [, > 10 cm ragen die Innenleiter-Segmente an
beiden Enden aus dem Aufenleiter heraus.
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Abb. 3.7: (a) Schematische Darstellung eines einzelnen Leiterstreifens in Langsrichtung. Die Kupfer-
streifen (orange) sind auf zwei Lagen verteilt und durch eine diinne PE-Folie (tiirkis) voneinander ge-
trennt. Durch die Uberlappung entstehen Plattenkondensatorelemente zwischen den Streifen, die einen
hochfrequenten Stromfluss (MHz-Bereich) ermdglichen, aber niederfrequente Wirbelstréme (kHz-Bereich)
unterdriicken. Das Ersatzschaltbild ist unter dem Leiterstreifen angedeutet. (b) Um die Impermeabili-
tat der Oberfliche zu gewihrleisten, sind die in (a) gezeigten Leiterstreifen in zirkularer Richtung um 5
mm iiberlappend angeordnet. In jeder der beiden Kupferlagen sind die benachbarten Leiterstreifen durch
Isolierband (blau) der Breite 15 mm voneinander getrennt.

3.2.2 Oberflache des Wellenleiters

Da PMMA nicht leitfihig ist, wurden die Rohren mit Kupferfolie* der Stirke 30 um beklebt. Da
bei 7 Tesla die Eindringtiefe in Kupfer (o = 58 - 10° S/m) bei der Larmorfrequenz fiir Protonen
fr(*H, By = 7T) = 297 MHz nur § = 3,8 um betriigt (GL. (2.36)), reicht diese Dicke aus, um ein
Durchdringen der Oberflichen durch die eingespeiste HF-Strahlung zu verhindern. Die zur Orts-
kodierung verwendeten magnetischen Gradientenfelder werden mit Schaltzeiten im kHz-Bereich
betrieben und koénnen in zusammenh#ngenden leitfahigen Flichen Wirbelstrome induzieren, die
zu Bildartefakten filhren konnen. Zur Minimierung dieser Wirbelstrome wurde eine zweilagige
Anordnung aus kleineren Kupferstreifen (50x168 mm?) an Stelle einer kontinuierlichen Kupferfli-
che gewihlt (Fig. 3.7). Die Kupferstreifen innerhalb einer Lage tiberdecken sich in zirkularer Rich-
tung um 5 mm, um die Oberfliche impermeabel fiir die HF-Felder zu machen. Die Streifen sind im
Uberlapp durch handelsiibliches PVC-Isolierband voneinander isoliert. Die zweite Kupferschicht
ist um eine halbe Streifenlinge in Léngsrichtung verschoben, sodass sich die Streifen beider
Schichten ldngs iiberlappen und eine groftflichige kapazitive Kopplung entsteht. Als Dielektrikum
zwischen beiden Schichten dient eine durchgehende Polyethylenfolie der Stiarke 18 pum, die mit
Aerosolklebstoff® auf die untere Kupferlage aufgebracht wurde. Ein einzelner Uberlapp erzeugt
rechnerisch (e, pp = 2,25 [50]) eine Kapazitéit von C; = eoerAd~1 = 4,6 nF, woraus auf dem #u-
fseren Leiter durch serielle Schaltung von 14 C eine Gesamtkapazitat von Cy = 328 pF resultiert.
Hieraus ergibt sich die Impedanz Z; (w = 27-297MHz) = (i-wCy)~! = 4-0, 129 fiir einen einzelnen
Uberlapp bzw. Z, = i - 1,6¢ fiir den gesamten Streifen. Die kapazitiven Ubergéinge ermoglichen
somit einen hochfrequenten Stromfluss in Richtung des Wellenleiters, dampfen jedoch die nieder-
frequenten Wirbelstréme durch das MR-Gradientensystem ab (Z,(f = 1kHz) > -485k(2). Durch
den geringen Uberlapp in zirkularer Richtung wird ein hochfrequenter Strom in dieser Richtung
ebenfalls unterbunden. Die Impermeabilitit der duferen Oberfliche wurde am Netzwerkanaly-
sator in einer Transmissions-Messung mit einer Pickup-Spule zu So; < —50 dB validiert.

Um im zentralen Messbereich einen stetigen Ubergang zwischen den Innenleitersegmenten und
dem Messobjekt herzustellen und ein Austreten von hochfrequenter Strahlung in die Bereiche
innerhalb der Innenleitersegmente zu verhindern, wurden Ubergangselemente aus flexiblem Kup-
fergeflecht auf die Innenleiter aufgebracht. Die Fixierung auf den Leiterrohren und dem Messob-
jekt erfolgt jeweils durch Gummibénder. Die Auflagepositionen der Muffen auf dem Messobjekt
begrenzen dann den Messbereich und bestimmen die Lange [,.

“selbstklebend, Fa. 3M, St. Paul, MN/USA
SUHU Spriihkleber 3 in 1; Basis: Styrol-Butadien Kautschuk; Fa. UHU GmbH & Co. KG, Biihl



Kapitel 3. Material und Methoden 37

AuBenleitergehause
Anschlussring
rKonlaktfeder Port 1 Port 2
L AuBenleiter 5
Masse/Abschirmung - .
Dielektikum g Eie?::/s | = Impedanz- | | Koaxialer | | Impedanz- [« | HF Senke/
Seele 2 p Y anpassung We“enleiter anpassung Abschluss
Kupferfolie = weiche
- Innenleiter x HF
= | Empfanger
Innenleitergehause
a Koaxialkabel b

Abb. 3.8: (a) Querschnitt eines Kontaktringanschlusses. Die beiden Kontaktringe sitzen am &ufseren
Ende des Wellenleiters im Luftspalt zwischen Aufien- und Innenleiter. Jeder Ring ist durch 6 Koaxial-
kabel mit der Anpassplatine verbunden. Die Kabel werden zur mechanischen Stabilisierung durch den
PMMA-Ring hindurchgefiihrt und sind auf der Innenseite mit den Kontaktfedern verltet. Die Kon-
taktfedern umschliefen den gesamten Umfang der Ringe, wodurch eine elektrische Verbindung zwischen
allen 6 Anschlusspunkten und allen Kupferstreifensegmenten hergestellt wird. (b) Anschlussschema fiir
die Messungen mit dem Wellenleitermodell. Nach Impedanzanpassung auf beiden Seiten erfolgt links der
Anschluss an das MRT-System iiber eine Sende-/Empfangsweiche. Auf der rechten Seite wird {iberschiis-
sige Leistung in einem Attenuator dissipiert und die Leitung reflexionsfrei terminiert, um die Ausbildung
von riicklaufenden Wellen zu minimieren. Die Messpunkte zur Bestimmung der Reflexions- und Trans-
missionskoeffizienten S71/S522 und Ss; sind als Port I und Port 2 angedeutet.

()

Abb. 3.9: (a) Kabelzusammenfiihrung (rechts) und Platine zur Impedanzanpassung (links) mit Fest-
und Trimmerkondensatoren, um Abstimmung auf verschiedene Lasten zu ermdglichen. Die BNC-
Steckverbindung (Mitte) erlaubt den Austausch der Impedanzanpassung um mehrere Frequenzen zu
unterstiitzen. Allgemeine Schaltpléne der (hier rein kapazitiven) 7- (b) und L-Anpassnetzwerke (c).

3.2.3 Anschluss an das MRT-System

Zum Anschluss an das MRT-System wurden an beiden Enden des Auftenleiters PMMA-Ringe
(Aufen- /Innendurchmesser 286/256 mm, Dicke 15 mm) eingebracht, auf deren dufserem und in-
nerem Umfang flexible Kontaktfedern® aufgeklebt sind (Abb. 3.8a). Diese Kontaktfedern pressen
sich gegen die leitfdhigen Oberflichen von Aufen- und Innenleiter und stellen so den Kontakt
her. Sechs Koaxialkabel wurden durch Bohrungen durch jeden PMMA-Ring hindurchgefiihrt
und mit den Federn verlétet. Die Koaxialkabel haben bei f=297 MHz eine elektrische Lange
von A\/2 und werden auf einer Platine zusammengefiihrt, welche wiederum iiber BNC-Stecker
mit verschiedenen Platinen zur Impedanzanpassung verbunden werden kann (Abb. 3.9a). Diese
Platinen beinhalten (kapazitive) m-Anpassnetzwerke (Fig. 3.9b) und transformieren die komple-
xe Impedanz des Wellenleitermodells auf die reelle 50 2-Impedanz des MRT-Systems. Durch die
Verwendung von Trimmkondensatoren kénnen die Anpassnetzwerke bei wechselender Beladung
bzw. Messbereichsliange [, nachgestimmt werden. Um sowohl das Senden als auch den Signalemp-

5Material: CuBe; Federmodell "W2’, Fa. Feuerherdt GmbH, Berlin
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Abb. 3.10: Schaltplanschema der verwendeten Sende-/Empfangsweichen. Im Sendefall werden die beiden
PIN-Dioden durch einen Gleichstrom am DC-Port durchgeschaltet. Dadurch wird der Tx-Port direkt mit
dem MR-Port verbunden, an dem die Spule bzw. der Wellenleiter angeschlossen ist. Das A/4-Element
transformiert den Kurzschluss durch die zweite Diode (Z ~ 0) auf eine hohe Impedanz (Z ~ co) und
sperrt den Empfangsteil der Weiche. Im Empfangsfall sperren die Dioden (Gegenspannung am DC-Port),
wodurch der TX-Port vom MR-Port getrennt und der Vorverstirker (VV) iiber eine Impedanzanpassung
und das A/4-Element mit dem MR-Port verbunden wird. Die Kondensatoren dienen der Entkopplung der
Gleichspannung, sodass der Gleichstrom nur im blau eingezeichneten Teil der Schaltung fliefst.

fang durch den koaxialen Wellenleiter zu ermdéglichen, erfolgt der Anschluss an das MRT-System
(Abb. 3.8b) auf einer Seite des Wellenleiters iiber eine Sende-/Empfangsweiche (Abb. 3.10). Im
Sendefall wird der Wellenleiter mit dem Hochfrequenzgenerator des MRT-Systems verbunden,
wahrend zum Empfang eine Verbindung mit einem der Empfangskanile hergestellt wird. Die
zweite Seite des Wellenleiters wird ebenfalls auf 50 €2 angepasst, dann jedoch mit einem Hoch-
frequenzattenuator (Leistungsabschwichung -30dB) reflexionsfrei terminiert, um {iberschiissige
Hochfrequenzleistung im Sendefall nach Passieren des Wellenleiters aufzunehmen und die Bildung
riicklaufender Wellen zu minimieren. Durch Verwendung einer zweiten Weiche, die dem Attenu-
ator vorgeschaltet wird, wire es moglich, das im Empfangsfall auf dieser Seite der Anordnung
auftretende MR-Signal in einen zweiten Empfangskanal zu leiten.

3.2.4 MRT bei verschiedenen Frequenzen

Da die native Transmissionsmode im koaxialen Wellenleiter, TEM, keine untere Grenzfrequenz
besitzt, ist der Betrieb des Wellenleitermodells auch bei Frequenzen f < 297 MHz mdglich.
Neben der 'H-MRT bei niedrigeren Feldstéirken erlaubt dies auch die MRT von anderen Ker-
nen (X-Kerne). Der Aufbau und Anschluss des Wellenleiters an die MRT-Systeme bleibt dabei
unverdndert (Abb. 3.8b), lediglich die frequenzspezifischen Teile wie Sende-/Empfangsweichen
und Impedanzanpassnetzwerke wurden gegen Modelle ausgetauscht, die fiir die jeweilige Lar-
morfrequenz konstruiert wurden. In dieser Arbeit wurde der koaxiale Wellenleiter bei insgesamt
5 verschiedenen Larmorfrequenzen abgestimmt und getestet (Tab. 3.3). Die maximal mdgliche
Amplitude Upax der HF-Pulse wird durch die Spannungsfestigkeit der Bauteile auf den Anpas-
snetzwerken und in den Sende-/Empfangsweichen bestimmt und betrug fiir f — 297 MHz Upax
= 300 V. Fiir die iibrigen vier Frequenzen war Upax = 100 V.

MRT bei 1,5 T und 3 T

Um das Wellenleitermodell auch bei niedrigeren Frequenzen zu testen, wurden zunichst 'H-
MRT-Aufnahmen bei den Magnetfeldstirken By = 1,5 T und 3 T gemacht (MRT-Systeme
Magnetom Symphony und Magnetom Trio, Siemens, Erlangen). Die Larmorfrequenzen waren
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Nuklid v [MHz/T] H, By [T] f [MHz|
B 27 - 42,576 99,99% 7 297,15
2Na 27 - 11,27 100% 7 78,6
3501 o2 - 4,17 75,77% 7 29,1
'H 27 - 42,576 99,99% 3 123,35
H 27 - 42,576 99,99% 1,5 63,68

Tab. 3.3: Liste der mit dem Wellenleiter getesteten Frequenzen f mit den zugehorigen Nukliden, ihrem
gyromagnetischen Verhéltnis v und der natiirlichen Haufigkeit H,,. Die angegebene Feldstarke By ist nicht
genau, da die verwendeten MRT-Systeme nicht exakt auf ihrer Nominalfeldstirke betrieben werden.

hierbei fiH(By = 1,5T) = 63,68 MHz und fi¥(By = 3T) = 123,35 MHz. Zur Bildaufnahme
wurden jeweils GRE2D-Sequenzen mit folgenden Parametern fiir 1,5 T und 3 T verwendet: T
= 84/78 ms, Tr = 3,6/3,3 ms, Auflésung 6,25 x 6,25 mm?, Schichtdicke 20 mm, BW = 260
Hz/px, Ugr — 107/70 V, 8 Mittelungen.

Diplexer (‘H/?*Na)

Da in der X-Kern-Bildgebung eine intrinsische Registrierung der Bilder mit ' H-Bildern vorteilhaft
ist, wurde auch die quasi-simultane Akquisition von zwei verschiedenen MR-kompatiblen Ker-
nen getestet (multinukleare MRT'). Um mehrere Frequenzen (d.h. mehrere Kerne) gleichzeitig zu
messen, ist die Verwendung von Multiplexern nétig. Die hier verwendeten Diplexer (Multiplexer
fiir zwei Frequenzen) beruhen auf pass/block-Filtern 40| aus je 3 reaktiven Elementen (Kapazi-
taten oder Induktivitdten) (Abb. 3.11). Diese Elemente bilden bei einer Passfrequenz fpass einen
Serienschwingkreis mit minimaler reeller Impedanz, wihrend sie fiir eine Sperrfrequenz fplock
einen Parallelschwingkreis mit maximaler Impedanz darstellen. Alle Schaltungen wurden vor der
Konstruktion mit der Software Advanced Design System 20097 entwickelt und simuliert.

Zur gleichzeitigen Messung der Kerne 'H und 23Na bei By = 7 Tesla (fz?’N?jL = 78,6 MHz, fiH
= 297,15 MHz) wurden kombinierte Diplexer- und Impedanzanpassplatinen konstruiert, die aus
je 2 Filterelementen und 2 Impedanzanpassnetzwerken (L-Typ) bestehen (Abb. 3.11). Die Filter
verbinden bei ihrer Passfrequenz das Anpassnetzwerk mit dem Wellenleiter, wiahrend Signale
mit der Larmorfrequenz des anderen Kernes aktiv blockiert werden. Da auf beiden Seiten des
Wellenleiters eine Impedanzanpassung notwendig ist, wurden zwei identische Platinen konstru-
iert. Der Anschluss an das MRT-System erfolgte iiber zwei Sende-/Empfangsweichen fiir 'H und
2Na. Um eine reflexionsfreie Auskopplung auf der Ausgangsseite des Wellenleiters zu gewihi-
leisten, wurden auch zwei HF-Attenuatoren verwendet. Das Anschlussschema ist in Abb. 3.12
dargestellt. Obwohl hiermit die simultane MRT bei beiden Frequenzen prinzipiell moglich ist,
ldsst das verwendete MRT-System einen derartigen Betrieb nicht zu. Die Messsequenzen fiir die
beiden Kerne konnen jedoch in direkter Abfolge geschaltet werden, ohne eine Verédnderung am
Messaufbau durchfithren zu miissen.

"Fa. Agilent, Santa Clara, CA/USA
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Abb. 3.11: (a) Bild einer kombinierten Diplexer-/Anpassplatine. (b)

Schematischer Schaltplan der

Diplexer-/Anpassplatinen. Einzelne reaktive Elemente im Schaltplan wurden beim Bau durch parallele
Kombination von Festkapazititen und Trimmern realisiert, um die spitere Feinabstimmung der Schaltung
zu ermdglichen. Da die Resonanzfrequenzen nur vom Produkt LC abhéngen, koénnen leichte Wertabwei-
chungen der selbst hergestellten Induktivitiaten (L) durch Nachstimmmen der Trimmkapazititen (C')

ausgeglichen werden.
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Abb. 3.12: Anschlussschema zur Messung von zwei unterschiedlichen Kernen. Diplexer und frequenzab-
héngige Anpassnetzwerke auf beiden Seiten des Wellenleiters trennen die Signale voneinander, was den

Anschluss an die beiden Kanéle des MRT-Systems ermdglicht.
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3.3 Bildgebungsexperimente

3.3.1 Zylindrisches Phantom

Fiir die Bildgebungsexperimente wurde ein zylindrisches Phantom verwendet, das mit einem
speziellen Gel gefiillt wurde, um die dielektrischen Eigenschaften von menschlichem Gewebe
zu imitieren. Das Phantom besteht aus einem 80 cm langem PMMA-Rohr (&, = 18 cm) mit
Wandstéirke 4 mm, dessen Enden mit verklebten PMMA-Scheiben verschlossen sind. Eine Ein-
fiilloffnung auf einer der Scheiben erlaubt die Befiillung des Phantoms und kann mit einem
Schraubverschluss verschlossen werden.

Zusammensetzung des Gels

Als Fiillmaterial wurde ein Gel verwendet, das geméf EU-Norm EN50360 [51] die dielektrischen
Eigenschaften von menschlichem Gewebe bei 300 MHz aufweist. Das Gel wurde selbst hergestellt
und besteht (gewichtsanteilig) aus 55,8% Saccharose, 37,2% HyO (entsalzt), 5,9% NaCl, 1%
Hydroxyethyl-Zellulose und 0,1% Preventol D7® (Bakterizid). Die dielektrischen Eigenschaften
des Gels wurden experimentell mit einem 85070E Dielectric ProbeKit? zu €r,Gel=45 und oge—1
S/m validiert!?. Der Phantomzylinder wurde vollstindig mit dem Gel gefiillt.

Relaxometrie

Da das Phantomgel zur Imitation von menschlichem Gewebe in der Nachrichtentechnik ausgelegt
ist, weist es zwar die dielektrischen, jedoch nicht unbedingt die iibrigen MR-spezifischen Eigen-
schaften von menschlichem Kérpergewebe auf. Obwohl die Funktion des koaxialen Wellenleiters
nur von den korrekten dielektrischen Eigenschaften abhéngt, konnen stark abweichende Relaxa-
tionszeiten die Anpassung der Messsequenzparameter erfordern. Zur weiteren Charakterisierung
wurden daher Relaxationsmessungen durchgefiihrt, um 77, 75 und 75 des Gels zu bestimmen.
Fiir die Messungen wurde eine Probe des Gels in einem 50 ml Kunststoffflakon, sowie zwei weite-
re Flakons mit destilliertem Wasser und Kochsalzlosung als Referenz, in der 1-Kanal-Kopfspule
(Anhang A) platziert und untersucht.

Zur Bestimmung der longitudinalen Relaxationszeit 17 wurde eine Saturation Recovery Turbo-
FLASH Sequenz 52| mit folgenden Parametern verwendet: Tp = 1,26 ms, Tr = 2,8 ms, BW =
815 Hz/px, 4 Mittelungen, o — 12°, Matrix 256 x 208. Die Zeit T7 zwischen Séttigungspuls und
Auslese wurde in 27 Schritten von 20 bis 5000 ms variiert.

Die transversale Relaxationszeit 7> wurde mit Hilfe der Curr-Purcell-Meibooom-Gill-Sequenz
(CPMG) [53] bestimmt: Tr = 300 ms, BW = 780 Hz/px, 1 Mittelung, o = 180°, Matrix 256 x 52.
Die Echozeit Tr wurde in 13 Schritten von 6,2 bis 12 ms variiert.

Die effektive transversale Relaxationszeit 75 wurde mit einer GRE2D-Sequenz (Kap. 2.2.1) und
folgenden Parametern bestimmt: Tr = 100 ms, BW = 610 Hz/px, Schichtdicke 10 mm, oo = 25°.
Die Echozeit Tg wurde in 19 Schritten von 3 bis 30 ms variiert.

Aus den gemessenen Bildstapeln wurden die Signalstérken S innerhalb der Proben extrahiert

8Fa. Lanxess, Leverkusen
Fa. Agilent, Santa Clara, CA/USA
10Messung am Karlsruher Institut fiir Technologie durch Marco Miiller
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und mit dem Levenberg-Marquard Algorithmus [54] gemif folgender Formeln gefittet:

Tr

S(Ty,Tr) =a(l —e™) 4 ¢ (3.5)
T

S(T»,Tg) =a- eTr 4 c (3.6)
Tg

STy, Tg)=a-e™ +¢ (3.7)

Die Variablen a und c sind jeweils freie Fitparameter. Aus den Fits wurden die Relaxationszeiten
fiir das Phantomgel zu 77 = 465 £ 10 ms, 75 = 19+ 1 ms und 75 = 6 = 2 ms bestimmt. Diese
Werte sind kleiner als die der meisten Korpergewebe [55], weshalb bei den spateren Messungen
die Echozeit stets minimal gehalten wurde, um ein maximales Signalniveau zu erhalten.

3.3.2 Messungen mit dem Zylinderphantom

Um die grundlegenden Eigenschaften des Wellenleitermodells zu testen, wurden zunéchst Mes-
sungen mit dem zylindrischen Phantom (Kap. 3.3.1) durchgefiihrt. Da das Phantom die gleiche
Symmetrie wie der Wellenleiter hat und zudem homogen gefiillt ist, erwartet man, dass es die
Eigenschaften des Wellenleiters in geringerem Mafse beeinflusst als ein asymmetrisches Messob-
jekt mit innerer Struktur. Ziel der Messungen ist hier eine moglichst homogene Signalerzeugung,
die scharf auf den zentralen Messbereich begrenzt ist.

Fiir die Messungen mit dem Zylinderphantom wurde das Wellenleitermodell wie in Abbildung 3.6
aufgebaut und mit den Anpassnetzwerken auf eine minimale Reflexion (S11/522) abgestimmt. Die
Messung erfolgte hierbei zunichst mit einem Netzwerkanalysator'! im Labor, wurde jedoch nach
Einbringen des Wellenleiters in die Magnetrohre wiederholt und die Anpassnetzwerke gegebenen-
falls nachjustiert, sodass auf beiden Seiten des Wellenleiters stets Reflexionswerte S11/S22 < —25
dB erreicht wurden. Der Transmissionskoeffizient So; wurde ebenfalls bestimmt.

Zur Bildaufnahme wurde die Sequenz GRE2D (Kap. 2.2.1) in transversaler und koronarer Orien-
tierung mit folgenden Parametern verwendet: Tr = 90 ms, Tp = 1,9 ms, BW = 610 HZ /px, Upr
= 238,5 V (schichtselektive Anregung), Schichtdicke 20 mm, 8 Mittelungen. In den transversalen
Schichten betrug die Auflésung 1,56 x 1,56 mm? bei einer Bildfeldgrofe (FOV) von 20 x 20 cm?,
wihrend in den koronaren Schichten eine Auflésung von 3,13 x 3,13 mm? und ein FOV von
40 x 22,5 cm? verwendet wurde.

Variation des Messbereiches

Um den Einfluss der Linge [, des zentralen Messbereiches zu untersuchen, wurde eine Messreihe
in fiinf Stufen mit [, = 5, 10, 15, 20 und 25 ¢cm durchgefiihrt. Die Impedanzanpassung (Kap.
3.2.3) wurde fiir jede Einstellung nachgestimmt. Die Bildaufnahme erfolgte fiir jedes [, mit der
oben beschriebenen GRE2D-Sequenz.

Zur Messung der Sendeeffizienz bei den fiinf verschiedenen [, wurde die Flipwinkel-Messsequenz
(Kap. 2.2.2) mit folgenden Parametern verwendet: Tp = 1.78 ms, Schichtdicke 20 mm, Matrix
64 x 64, FOV 200 x 200 mm?. Um eine ausreichende Relaxierung des Spinsystems zwischen den
Anregungen zu erlauben, wurde eine hohe Repetitionszeit Tr = 4000 ms gewdhlt. Zur Préipara-
tion wurden rechteckformige Pulse mit einer Dauer von 7 = 2 ms und Amplitude Ups, = 100 V
verwendet. Die gemessenen Flipwinkel wurden auch in die dquivalente Sendeeffizienz Bfr / VKW
umgerechnet (Kap. 2.2.2).

"R3765CG, Fa. Advantest, Tokyo, Japan
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3.3.3 MRT anatomischer Strukturen

Da in der medizinischen MRT stets die Untersuchung von anatomischen Strukturen im Vorder-
grund steht, wurden auch Messungen an zwei ez-vivo-Préparaten durchgefiihrt. Ziel der Untersu-
chung ist es hier, die Morphologie der Proben korrekt und mit homogenem Kontrast darzustellen.

Lachsforelle (ex vivo)

Bei der verwendeten Lachsforelle handelte es sich um einen 48 cm langen, nicht ausgenommenen
Frischfisch aus dem Lebensmittelhandel. Aus hygienischen Griinden war der Fisch auch wihrend
der Messungen in eine diinne PE-Folie eingewickelt. Der zentrale Messbereich des Wellenleiters
wurde auf [, = 20 cm eingestellt und der Fisch auf Styropor-Podesten auf Hohe der Lingsachse
und in der Mitte des Wellenleiters gelagert. Da die Probenséffnung der Ubergangselemente aus
Kupfergewebe zu grofs war, wurden an deren Stelle Elemente aus 30 pum dicker Aluminiumfolie
verwendet. Nach der Impedanzanpassung wurden die Reflexions- und Transmissionskoeffizienten
S11/S22/S521 = —40/ — 18/ — 10,5 dB gemessen. Die Bildaufnahme erfolgte bei By = 7T mit
der Sequenz GRE3D und folgenden Parametern: T = 12 ms, T = 5 ms, 4 Mittelungen, Upp
= 85V, Matrix 768 x 192 x 96, FOV 500 x 125x62,5 mm?, Auflésung (0,7 mm)? isotrop, Ty
14:48 min.

Humanes Knie (ex vivo)

Das verwendete Knie-Priparat!'? besaf eine Linge von etwa 36 cm und umfasste ein gesundes,
menschliches Knie sowie Anschnitte von Femur, Tibia und Fibula. Es war in Alkohol konser-
viert und verblieb wihrend der Messungen in ein Tuch eingewickelt und in einer Kunststofftiite
verpackt, um ein Austrocknen zu verhindern. Das Préparat wurde entlang und auf Hohe der
Liangsachse in den Wellenleiter eingebracht, wobei die Patella zur Seite zeigte. Der Messbereich
wurde auf I, = 20 cm eingestellt. Der Ubergang zwischen Priiparat und Wellenleiter erfolgte
mit den iiblichen Ubergangselementen aus flexiblem Kupfergewebe. Nach Impedanzanpassung
wurden die Reflexions- und Transmissionskoeffizienten zu S11/S22 < —33 dB und So; = -13,6 dB
bestimmt. Die Messungen erfolgten bei By = 7T. Die Flipwinkelmessungen in transversaler und
koronarer Orientierung wurden mit einem rechteckformigem Préparationspuls der Linge 7psp =
2 ms und Uprzp, — 90 V durchgefiihrt. Die Bildaufnahme erfolgte mit der Sequenz GRE3D und
den Parametern T = 8,2 ms, Tp = 3,9 ms, 16 Mittelungen, Ugr = 102V, FOV 500 x 125 x 130
mm?, Matrix 320 x 80 x 72, Auflssung 1,6x1,6x1,8 mm?, sowie in transversaler Orientierung mit
GRE2D und T = 9,2 ms, Ty = 5,2 ms, 16 Mittelungen, Ugr = 95V, Schichtdicke 1,5 mm,
Matrix 384 x 240, FOV 192 x 120 mm?, Auflésung 0,5 x 0,5 mm?2.

3.3.4 MRT bei verschiedenen Frequenzen

'H MRT bei 1,5 Tund 3 T

Um das Wellenleitermodell bei verschiedenen Frequenzen zu testen, wurden zunichst Messungen
mit dem zylindrischen Gelphantom an zwei MRT-Systemen mit By =1,5/3T bzw. fr(*H) =
63,68/123,35 MHz durchgefiihrt (Magnetom Symphony und Magnetom Trio!?). Als Messsequenz
wurde GRE2D mit folgenden Parametern bei 1,5/3T verwendet: T = 84/78 ms, Ty = 3,6/3,3

12Mit freundlicher Unterstiitzung des Anatomischen Institutes, Universitit Heidelberg
13Siemens Healthcare, Erlangen
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ms, Schichtdicke 20 mm, Matrix 64 x 64 Bildpunkte, BW = 260 Hz/px, Ugrp = 107/50 V, 8
Mittelungen. Die Messbereichslénge war [, = 15 cm.

Kombinierte 'H/*Na-MRT

Da das in Kap. 3.3.1 beschriebene Gel bei der 22Na-MRT sehr kurze Relaxationszeiten (T3 (**Na) <
1 ms) aufweist, wurde fiir die Messungen ein Phantom (zylindrische Kunststoffflasche, @ 20,7 cm,
Abb. 3.13) mit 101 wissriger 0,9% NaCl-Lésung (T5 (**Na) = 5+1 ms) verwendet (I, = 15 cm).
Um den Einfluss des Diplexers zu untersuchen, wurden alle Messungen bei Einzelabstimmung
(d.h. ohne Diplexer und nur mit ausgetauschten Impedanzanpassnetzwerken) mit identischen
Parametern wiederholt.

Da die MR-Sensitivitit von 2*Na mehr als drei Grofenordnungen geringer ist als die von Pro-
tonen, und ?*Na zudem kurze Relaxationszeiten besitzt, wurde fiir die 22Na-MRT eine GRE3D-
Sequenz mit radialer k-Raum-Auslese verwendet (radGRES3D), die kurze Echozeiten ermdoglicht.
Dabei wird keine Phasenkodierung verwendet, sondern der k-Raum in Linien ausgelesen, die
sternformig durch das k-Raum-Zentrum laufen. Vor der Bildrekonstruktion durch die DFT er-
folgt dann eine Interpolation der Datenpunkte auf ein regelméfiges Gitter. In den Messungen
wurden folgende Messparameter verwendet: Tr — 6,8 ms, T — 1,9 ms, Auflésung (7,8 mm)3,
Matrix 64 x 28 x 28 Bildpunkte, FOV 500 x 218 x 218 mm?, Ugp = 50 V, 128 Mittelungen,
Aufnahmedauer 13 min. Aus dem Datensatz wurden zentrale Schnittbilder in koronarer und
transversaler Orientierung erzeugt. Da die fiir 'H verwendete Flipwinkelmesssequenz nicht fiir
die 23Na-Frequenz zur Verfiigung stand, wurde eine radiale GRE2D-Sequenz (rad GRE2D) mit
nichtselektiver Anregung, d.h. unendlicher Schichtdicke, verwendet und die Sendespannung Uyp
in fiinf Schritten Upyr = 20 V, 40 V, 60 V, 80 V und 100 V variiert. Die Signalintensitit ist dann
geméf Gleichung (2.25) ndherungsweise proportional zu sin «, woraus sich durch einen numeri-
schen Fit die effektiven Flipwinkel @ berechnen lassen. Die rad GRE2D-Sequenz wurde mit den
Messparametern T — 7,1 ms, Tr — 1,2 ms, Auflésung (3,9 mm)?, Matrix 64 x 64 Bildpunkte,
FOV 250 x 250 mm?, 512 Mittelungen und Aufnahmedauer je 3:54 min verwendet.

Die 'H-MRT wurde mit der GRE2D-Sequenz in koronarer bzw. transversaler Orientierung durch-
gefithrt: T = 9,0/9,6 ms, T = 4,0/4,6 ms, Auflésung (1 mm)?2/(0,5 mm)?2, FOV 500 x 218 /218 x
218 mm?, Ugr — 50 V, 32 Mittelungen, Aufnahmedauer 1:04/2:37 min. Weiterhin wurde die Flip-
winkelmesssequenz mit rechteckformigem Praparationspuls der Lénge 7 = 2 ms und Up,zp, — 80
V verwendet. Die Messparameter der Bildaufnahme waren hier T = 4000 ms, T = 1,85 ms,
Auflésung (4 mm)?, Schichtdicke 12 mm, FOV 250 x 250 mm?, Ugrp = 30 V, 32 Mittelungen,
Aufnahmedauer 2:04 min.

Die Auswertung der SNR- und Flipwinkelwerte erfolgte stets innerhalb einer transversalen Schicht
durch das Isozentrum und nach Mittelung iiber einen 24 mm breiten Ring am Rand des Phan-
toms, um den Bereich der zentralen Ausléschung auszusparen.

35C1 Spektrum

Neben dem 23Na-Nuklid wurde am zuvor beschriebenen NaCl-Phantom auch die Detektion des
35C1-Nuklids getestet. Aufgrund des niedrigeren gyromagnetischen Verhiltnisses und der gerin-
geren natiirlichen Hiufigkeit (Tab. 3.3), ist die MR-Sensitivitit des 3°CI-Nuklids jedoch um mehr
als vier Grofenordnungen geringer als die von 'H. Auch die Effizienz der Spinanregung ist durch
das niedrigere v deutlich reduziert (Gl. (2.10)). Durch die schnelle Relaxation von 33Cl sind zu-
dem Messsequenzen mit sehr kurzen Echozeiten notwendig. Das mit der Wellenleiteranordnung
generierte und empfangene MR-Signal war nicht ausreichend, um ein 3°Cl-Bild zu erzeugen.
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Abb. 3.13: Fiir die ?*Na- und 3°Cl-MR-Experimente wurde anstelle des Gelphantomes eine zylindrische
Kunststoffflasche mit Durchmesser 20,7 cm als Messobjekt verwendet, die mit etwa 101 wissriger NaCl-
Losung (0,9%) befiillt war.

Stattdessen wurde eine Messsequenz ohne Ortskodierung verwendet, die nach einem kurzen,
breitbandigen HF-Puls mit Ugp = 80V den freien Induktionszerfall (FID) aufnimmt. Die Signal-
aufnahme beginnt 0,06 ms nach Ende des HF-Pulses, was der minimalen Zeit entspricht, die das
MRT-System benétigt, um in den Empfangsmodus zu wechseln. Durch Fourier-Transformation
wird aus dem FID-Signal ein Spektrum des 3°Cl-Signals erzeugt. Bei der durchgefiihrten Mes-
sung war Tr = 1060 ms und es wurde iiber 512 Messungen gemittelt, was zu einer Messzeit von
etwa 9 Minuten fiihrte.






Kapitel 4

Ergebnisse

In diesem Kapitel werden die Ergebnisse der durchgefiihrten Simulationen (4.1) und Bildge-
bungsexperimente (4.2) gezeigt. Eine eingehende Analyse und Diskussion, sowie der Vergleich
zwischen Simulation und Experiment, wird in Kapitel 5 durchgefiihrt.
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Abb. 4.1: (a) Leistungsflussdichte S (Poynting-Vektor) in einer koronaren Schicht durch das Isozentrum.
AufRerhalb des Messobjektes laufen die Wellen stets von den Quellen (links) aus in die positive z-Richtung.
Dabei erfolgt die Transmission in der TEM-Mode, wie die Vektoren E (b) und B (c) in transversaler

Ansicht durch das Isozentrum zeigen. Die lokale Richtung der Vektoren ist zur besseren Veranschaulichung
jeweils iiberlagert dargestellt.
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4.1 FDTD-Simulationen

4.1.1 Basissimulationen

Wird das Basismodell durch die vier beschriebenen Stromquellen phasengleich (¢; = 0) ange-
regt, bilden sich laufende Wellen in der gewiinschten TEM-Mode aus (Abb. 4.1). Die Leistungs-
flussdichte S (Poynting-Vektor) ist im Wellenleiter auferhalb des Messobjektes in z-Richtung
orientiert und beschreibt die Transmission der Wellen von der Quellenseite durch den Messbe-
reich zur Ausgangsseite des Wellenleiters (Abb. 4.1a). Im Bereich des zylindrischen Messobjektes
stehen die S-Vektoren senkrecht zur Oberfliche und zeigen nach innen (—¢;.). Die Leistung des
HF-Feldes fliefst im Objekt also von der Oberfliche in Richtung der zentralen Lingsachse. In Abb.
4.1b,c sind die Vektoren E bzw. B in einer transversalen Schicht in der Mitte des Messbereiches
dargestellt. Die elektrischen Feldvektoren stehen in radialer und die magnetischen Feldvektoren
in zirkularer Richtung, was dem Propagationsmuster der TEM-Mode entspricht. Die Transmis-
sion in der TEM-Mode bleibt also auch innerhalb des Messbereiches, in dem das Messobjekt den
metallischen Innenleiter ersetzt, erhalten. Von der einlaufenden Leistung Pejp, = 1000 W verbleibt
auf der Ausgangsseite noch die auslaufende Leistung P,us = 286 W, was einem Transmissionsko-
effizienten von S91 = Pays/Pein= -5,4 dB entspricht. In einem nicht unterbrochenen Wellenleiter
mit gleichen Durchmessern erfolgt die Transmission praktisch verlustfrei (S9; > -0,01 dB).

Die Verteilungen der fiir die MRT relevanten Grofen By und SAR.s (Reduktionsfaktor r =
0,05) fiir das simulierte Basismodell bei Anregung der TEM-Mode sind in Abb. 4.2 gezeigt. Alle
Simulationen sind auf die in den Wellenleiter einlaufende Leistung Pe, = 1 kW normiert, sodass
die dargestellten Bfr -Werte auch direkt als Sendeeffizienz in der Einheit pT/ VKW interpretiert
werden konnen. Die Abbildung zeigt, dass die Exposition des Messobjektes fiir die elektromagne-
tischen Felder fast vollstdndig auf den gewéhlten Messbereich beschrankt ist. Die Felder dringen
nur wenige Zentimeter in die aufserhalb des Messbereiches gelegenen Teile des Objektes ein. Da
in der TEM-Mode die magnetische Komponente zirkular orientiert ist, verschwindet das B-Feld
auf der zentralen Lingsachse des Wellenleiters (destruktive Interferenz). Dadurch verschwindet
auch das Bfr -Feld im Zentrum des Messobjektes, was in Abb. 4.2 deutlich erkennbar ist. Beide
Verteilungen haben am Anfang und Ende des Messbereiches die hochsten Werte und weisen in
der Mitte des Messbereiches eine Abschwéchung auf, bei der die Felder auch weniger tief in das
Messobjekt eindringen. Diese ungleichméfige Verteilung in Wellenleiterrichtung ist noch deut-
licher nach Mittelung iiber transversale Schichten des Messobjektes zu erkennen (Abb. 4.3a,b)
und deutet auf eine Uberlagerung mit an den Ubergangselementen reflektierten Wellen hin.
Hierdurch sinkt die mittlere B} -Amplitude um bis zu 70% gegeniiber dem Wert am Anfang des
Messbereiches. Die B -Verteilung in radialer Richtung ist in Abb. 4.3¢c dargestellt. Die Stiirke
der magnetischen Felder nimmt zum Zentrum des zylindrischen Messobjektes schnell ab und
verschwindet aufgrund der destruktiven Interferenz im Zentrum vollsténdig.

Einfluss des Messobjektes

Der Einfluss der dielektrischen Eigenschaften des Messobjekts auf die Transmission durch den
Messbereich ist in Abb. 4.4 anhand der signifikanten auftretenden Feldkomponenten FE,., E, und
By dargestellt. Die Transmissionskoeffizienten So; fiir die Materialien M1 bis M5 (Tab. 3.1) sind
-5,4 dB, -3,6 dB, -0,2 dB, -5,4 dB und -0,6 dB.

Material M1 entspricht den Kérpergewebe-Werten aus den Simulationen. Die Ubertragung er-
folgt hier in der TEM Mode mit den Feldkomponenten E, und By. E.-Anteile treten nur im
Bereich der Ubergangselemente auf. Bei Material M2 (Ol) treten hingegen hohe E.-Anteile auf;
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Abb. 4.2: Verteilungen von Bf' und SARes (r = 0,05) im zylindrischen Messobjekt in einer koronaren
(a) und drei transversalen Schichten 20 cm vor (b), im (c¢) und 20 cm hinter (d) dem Isozentrum. Die
Felder aufserhalb des Messobjektes sind nicht sichtbar. Beide Verteilungen sind in gleicher dB-Skalierung
dargestellt und auf die Grundwerte 6 T bzw. 10 W/kg normiert. In der koronaren Ansicht erfolgt die
Einstrahlung der HF Wellen von links. Die griinen Linien markieren den Messbereich, und die gestrichelten
weifsen Linien zeigen die Positionen der drei transversalen Schichten.
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Abb. 4.3: B (a) und SAR.g (b) in Wellenleiterrichtung. Die durchgezogenen Linien zeigen die Mit-
telwerte in der transversalen Schicht bei der jeweiligen z-Position, wihrend die gepunkteten Linien die
Maximalwerte in diesen Schichten angeben. In (c) ist die mittlere By -Verteilung im Phantom in radialer
Richtung dargestellt. Da die Verteilung zylindersymmetrisch ist, erfolgt die Mittelung in z-Richtung iiber
die Ausdehnung des Messbereiches.
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Abb. 4.4: Verteilungen der Feldkomponenten F,., I/, und By im zentralen Messbereich in dB-Darstellung.
Die elektrischen Komponenten sind auf 10 kV/m und By auf 30 4T normiert. Die iibrigen Komponen-
ten Ey, B, und B, haben im gezeigten Bereich keine signifikanten Amplituden und tragen nicht zur
Transmission bei.

die Transmission durch den Messbereich erfolgt hier auch durch Verschiebungsstrome innerhalb
des Messobjektes. Durch die geringe Leitfihigkeit des Ols treten im Messobjekt nur geringe
Verluste auf, weshalb die elektromagnetischen Felder weit in das Objekt eindringen kénnen. Die
Felder treten so auch in die Bereiche innerhalb der beiden Innenleiter ein, und die HF-Exposition
ist nicht mehr auf den Messbereich beschrénkt. Die Materialien M3 und M5 mit hoher Permitti-
vitdt und niedriger Leitfahigkeit zeigen ein dhnliches Verhalten. Die eingestrahlten Wellen kop-
peln hier auferdem mit Hohlleitermoden, die aufgrund der hohen Permittivitit im zylindrischen
Messobjekt auftreten. Dabei wird die Energie fast ungeddmpft durch den Messbereich (Sy; >
-0,6dB) iibertragen. Da wegen der niedrigen Leitfahigkeit nur geringe Verluste auftreten, kon-
nen sich diese Moden ungeddmpft im Messobjekt ausbreiten und nach Reflexion an den Enden
des Messobjektes ein Stehwellenmuster ausbilden. Bei Material M4 (niedrige Permittivitit, hohe
Leitfahigkeit) entspricht die Transmission in Art und Stérke der bei Korpergewebe M1.

Bei Messobjekten mit ausreichender Leitfihigkeit (hier o = 1 S/m) erfolgt die Transmission durch
die im Wellenleiter angeregte TEM-Mode, wobei das Messobjekt den unterbrochenen Innenlei-
ter ersetzt. Bei nicht leitfahigen Messobjekten erfolgt die Transmission durch evtl. auftretende
Hohlleitermoden innerhalb des Messobjektes und durch Verschiebungsstréme.

X-Kern-Frequenzen

Da die TEM-Mode keine untere Grenzfrequenz besitzt, wurde auch die Anregung bei niedri-
geren Frequenzen simuliert. Exemplarisch wurden hier die Larmor-Frequenzen der Kerne **Na
und *Cl verwendet (f23N8(By = 7T) = 78,6 MHz bzw. f3°°}(By = 7T) = 29,1 MHz). Die
Transmissionskoeffizienten So; betrugen fiir 297 MHz, 78,6 MHz und 29,1 MHz jeweils -5,4 dB,
-4,4 dB und -4,0 dB. Abbildung 4.5 zeigt die Verteilungen von Bj” und SAReg im zylindrischen
Messobjekt. Die Mittel- und Maximalwerte entlang der Wellenleiterrichtung sind in Abbildung
4.6a,b dargestellt. Mit sinkender Frequenz wird die Spinanregung effizienter und die Felder drin-
gen tiefer in das Messobjekt ein (Abb. 4.6¢). Auch ein Absinken der Feldstérken in der Mitte
des Messbereiches (z=0) tritt bei den beiden niedrigeren Frequenzen nicht auf. Tatséchlich be-
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(a) B;r (b) SAReH

Abb. 4.5: Verteilungen von B} (a) und SAReg (b) in koronarer und transversaler Darstellung durch das
Isozentrum. Die HF Einstrahlung erfolgt in der koronaren Ansicht von oben. Fiir alle drei Anregungsfre-
quenzen bleibt die Exposition des Messobjektes gut auf den Messbereich begrenzt.

obachtet man hier die hochsten B - (a) und SAReg- Werte erst am Ende des Messbereiches. Die
fiir die TEM-Mode charakteristische Ausléschung der magnetischen Feldkomponente entlang der
zentralen Langsachse tritt bei allen Frequenzen gleichermafien auf.

4.1.2 Hohere Transmissionsmoden

Mit den vier radialen Quellen lassen sich neben der TEM-Mode auch TE-Moden bis zur zweiten
Ordnung anregen. Die Orientierung der E- und B-Vektoren ist in Abbildung 4.7 fiir die Moden
TE11, rTE11 und TE21 dargestellt. Die angeregten Moden bleiben auch innerhalb des Messbe-
reiches erhalten und es tritt kein Ubersprechen in andere Moden auf. Wihrend in einem nicht
unterbrochenen Wellenleiter identischer Geometrie die Moden TEM, TE11 und rTE11 prak-
tisch verlustfrei tibertragen werden (S2; > -0,01 dB), ist die TE21-Mode hier bereits evaneszent
(S91 = -6,1 dB). Die im Basismodell auftretenden Ss;-Werte sind in Tabelle 4.1 aufgefiihrt. Die
B - und SARg-Verteilungen im Messobjekt sind fiir die verschiedenen Moden in Abbildung 4.8
dargestellt. Die Symmetrien der angeregten Moden werden in der transversalen Bfr -Verteilung
deutlich reproduziert. Die Mittel- und Maximalwerte der By - und SA Reg-Verteilungen entlang
der Wellenleiterrichtung sind in Abbildung 4.9 dargestellt. Obwohl die Mode iiber den Messbe-
reich stark abfillt, zeigt TE21 die groften auftretenden By -Werte. Die Mittelwerte sind fiir alle
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Abb. 4.6: Mittel- und Maximalwerte der Verteilungen von B (a) und SAReg (b) entlang der Wellenlei-
terrichtung bei drei verschiedenen Frequenzen. Mit sinkender Frequenz steigt die Anregungseffektivitét
und die SAR-Werte fallen. Auferdem treten bei den Frequenzen von 23Na und 3°Cl (By=7 T) die Steh-
welleneffekte, die zu einer Signalverminderung auf Hohe der Mitte des Messbereichs fiithren, nicht auf.
B (r) ist in (c) dargestellt. Bei niedrigerer Frequenz fillt das Bj"-Feld zum Zentrum des Messobjektes
weniger stark ab. Die zentrale Ausléschung ist jedoch immer vorhanden.
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(a) Bf (b) SAR

Abb. 4.8: Verteilungen von By (a) und SAReg (b) in koronarer und transversaler Darstellung durch das
Isozentrum. Die Einstrahlung der HF-Wellen erfolgt in der koronaren Ansicht von oben. Die charakter-
istischen Symmetrien der Moden TE11 und TE21 sind in der transversalen Darstellung von B; deutlich
erkennbar. Durch die Rotation der TE11 Mode tritt diese Symmetrie bei rTE11 nicht mehr auf und die
Verteilung wird wieder radialsymmetrisch. Die TE21-Mode féllt {iber den Messbereich deutlich ab.

S21 [dB] B [uT] B i [1T] Bxy/ |B]
TEM 5.4 1,22 5.3 1.0
TE11 5.5 0,91 6,0 0,71
rTE11 5,5 1,02 44 0,76
TE21 -26,0 0,61 8,2 0,68

Tab. 4.1: Mittel- und Maximalwerte der B -Verteilung im Messobjekt innerhalb des Messbereiches
(Pein = 1 kW). Die letzte Spalte zeigt den mittleren transversalen Anteil B,,/B = /1 — B2/B? des
Magnetfeldes innerhalb des Messbereichs.

Moden in der gleichen Grofenordnung, jedoch wird der hichste iiber den gesamten Messbereich
gemittelte B; -Wert mit TEM erreicht (Tabelle 4.1). Fiir den im Messbereich gelegenen Teil des
Messobjektes ergaben sich fiir TEM, TE11 und rTE11 ein mittleres SAR von 0,64 W/kg. Fiir
TE21 liegt dieser Wert bei 0,46 W /kg, was hauptséchlich durch den Abfall der Mode iiber den
Messbereich begriindet ist. Die hochsten lokal auftretenden SAR-Werte fiir TEM, TE11, rTE11
und TE21 sind 5,1, 6,4, 3,5 bzw. 6,5 W /kg.

Da bei Verwendung von TE-Moden auch B.-Komponenten auftreten, die fiir die Spinanregung
in der MRT nicht nutzbar sind, ist der Anteil der transversalen Komponente B,, an der gesamten
Magnitude }B" = B, also B,,/B = /1 — B2/B?, ein Maf fiir die intrinsische Effektivitat der
Moden. Da das zylindrische Messobjekt die Symmetrie der Wellenleiteranordnung erhélt, treten
bei TEM keine B,-Komponenten auf, und die intrinsische Effektivitit ist 100%. Fiir die anderen
Moden sind die Verhiltnisse in allen Voxeln des Messobjektes innerhalb des Messbereiches in
Abbildung 4.10 als Histogramme dargestellt. Die iiber alle Voxel gemittelten Werte sind in Ta-
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Abb. 4.9: Mittel- und Maximalwerte der Verteilungen von B;" (a) und SAR (b) entlang der Wellen-
leiterrichtung. Die vertikalen grauen Linien deuten den zentralen Messbereich an. Die Verteilungen der
Werte fiir die beiden TE11-Moden sind &hnlich und mit denen der TEM-Mode vergleichbar. Der stetige
Abfall von TE21 in positiver z-Richtung ist deutlich erkennbar.
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Abb. 4.10: Histogramme der in den Voxeln auftretenden Verhéltnisse B, /B als Maf fiir die intrinsische
Effektivitéit. Bei TEM treten keine B.-Anteile auf und es ist in allen Voxeln B,,/B = 1 (nicht gezeigt).

belle 4.1 angegeben. Durch Rotieren der TE11-Mode (rTE11) wird die Effektivitét leicht erhoht,
erreicht aber dennoch nur 76% von TEM. Die hochsten Werte von Bfr und SAReq treten bei
TE21 auf, obwohl diese Mode im zufiihrenden Wellenleiter evaneszent ist und den Messbereich
bereits abgeschwécht erreicht.

4.1.3 Simulationen mit dem Humanmodell

In den Simulationen mit dem Humanmodell Duke sind die Transmissionskoeffizienten fiir TEM,
TE11 und rTE11 jeweils So; = -6,4dB. Bei TE21 ist S9*2! = -30,4dB. Die Transmission ist
damit etwas schwécher als in den Simulationen mit dem zylindrischen Messobjekt.

Die Bj -Verteilung in zwei orthogonalen Ebenen durch das Humanmodell ist in Abb. 4.11 dar-
gestellt. Bei allen Moden treten die hochsten Bj"-Werte in den Armen nahe den Ubergangsele-
menten auf. Das Bf -Feld wird durch die inhomogene Anatomie verzerrt, dennoch sind einige
charakteristische Merkmale der verschiedenen Moden erkennbar; bei TEM tritt die zentrale Si-
gnalausldoschung nahe der Kérpermitte auf, wihrend bei TE11 die vertikale Ausléschung noch
zu erkennen ist. TE21 erzeugt praktisch kein Bfr -Feld mehr in der Korpermitte, dennoch sind
die horizontale und die vertikale Ausléschung noch zu erkennen. Die Mittel- und Maximalwer-
te entlang der Wellenleiterrichtung sind in Abb. 4.12a dargestellt. Die Anregung ist auch beim
Humanmodell auf den Messbereich beschrénkt. Das Minimum der Verteilungen bei z = 0 deutet
wiederum auf die Ausbildung von stehenden Wellen im Messbereich hin, die zu einer inhomo-
genen Anregung in Wellenleiterrichtung fithren. Die {iber den gesamten Messbereich gemittelten
Werte sowie die Maximalwerte von B; sind in Tabelle 4.2 aufgefiihrt. Wihrend die Mittelwerte
10-20% niedriger sind als im zylindrischen Messobjekt, treten zwei- bis dreifach héhere Maxi-
malwerte auf.

Die Effizienz der Moden (| By, | / | B|) wurde fiir jedes Voxel innerhalb des Messbereiches berechnet
und ist als Histogramme in Abbildung 4.13 dargestellt. Wegen der Verzerrung durch die hete-
rogenen dielektrischen Eigenschaften des Humanmodells treten jetzt auch bei TEM B,-Anteile
auf, und die intrinsische Effektivitat fiir TEM fallt im Mittel auf 96% (Tabelle 4.2). Wihrend
die Werte fiir die beiden TE11-Moden kaum verdndert sind, ist die Effektivitat fiir TE21 im
Humanmodell deutlich erhéht und erreicht im Mittel 86%.

Die SARqg-Verteilung im Humanmodell bei 1 kW einlaufender Leistung und Reduktionsfak-
tor r = 0,05 ist in Abb. 4.14 in verschiedenen Schichten durch den Koérper dargestellt. Er-
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Abb. 4.11: Verteilung der By -Felder im Humanmodell in koronarer und in drei transversalen Ansich-
ten bei den vier unterschiedlichen Anregungsmoden und 1 kW einlaufender Leistung. In der koronaren
Ansicht (oben) erfolgt die Einstrahlung von unten. Die Feldverteilung aufierhalb des Humanmodells ist
nicht dargestellt. Die koronare Schicht liegt 3,5 cmn unterhalb des Isozentrum, wihrend die transversalen
Schichten 20 cm vor, im und 20 cm hinter dem Isozentrum liegen. Ihre Positionen sind in der koronaren
Ansicht durch weife gestrichelte Linien angedeutet. Die Magnituden sind fiir alle Moden auf den Wert
12 pT normiert und dB-skaliert dargestellt. Das griine Rechteck zeigt den Messbereich.

Bf [MT] Bir,max [MT] Bxy/ |B‘
TEM 1,04 13,3 0,96
TE11 0,79 14,7 0,76
rTE11 0,82 14,6 0,78
TE21 0,13 7.5 0,86

Tab. 4.2: Mittel- und Maximalwerte der B; -Verteilung im Humanmodell innerhalb des Messbereiches.

Die letzte Spalte zeigt den mittleren transversalen Anteil By, /B = /1 — B2/B? des Magnetfeldes in-
nerhalb des Messbereichs.
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Abb. 4.12: Verteilungen von B (a) und SAR (b) im Humanmodell entlang der Wellenleiterrichtung
é€,. Die durchgezogenen Linien geben den Mittelwert, die gepunkteten Linien den Maximalwert an. Die
SAR-Verteilung ist logarithmisch aufgetragen, da die Maximalwerte die Mittelwerte deutlich {ibersteigen.
Der zentrale Messbereich ist durch die senkrechten grauen Linien angedeutet.
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Abb. 4.13: Die Histogramme zeigen die Anteile der (nutzbaren) transversalen Magnetfeldkomponente
B, am Gesamtmagnetfeld B innerhalb aller Voxel des Humanmodells im Messbereich. Die Mittelwerte
der Verteilungen sind in Tabelle 4.2 aufgefiihrt.

| SARgK [W/kgl SARTK [W/kg| SARmax [W/ke]
TEM 0,55 1,22 84,8
TE11 0,55 1,21 96,9
rTE11 0,55 1,21 87,0
TE21 0,01 0,02 2,2

Tab. 4.3: SAR.g-Statistiken aus den Simulationen mit dem Humanmodell (P, = 1 kW).

wartungsgemif treten die Maximalwerte in den Armen nahe den Ubergangselementen auf. Die
SAR-Belastung ist vorwiegend auf den Messbereich beschrinkt und féllt auferhalb davon bin-
nen weniger Zentimeter ab. Die Mittel- und Maximalwerte in Wellenleiterrichtung € sind in
Abb. 4.12b aufgetragen. Der Verlauf der Mittel- und Maximalwerte ist innerhalb jeder Mode
sehr dhnlich, unterscheidet sich hier jedoch etwa um eine Gréfienordnung. Die statistischen Wer-
te SARgk (Mittelung iiber den gesamten Korper), SARrx (Mittelung {iber die Korperregion
innerhalb des Messbereiches) und SARmax (maximaler, global auftretender SAR-Wert) sind in
Tabelle 4.3 angegeben. Gegeniiber dem zylindrischen Modell ist die mittlere SAR-Belastung in-
nerhalb des Messbereiches, was dem Wert SA Ry entspricht, doppelt so hoch. Die in den Armen
auftretenden Maximalwerte iibersteigen die Maximalwerte im zylindrischen Messobjekt um eine
Grofenordnung und wiirden in einer lingeren Messung mit der hier simulierten HF-Leistung (1
kW) die gesetzlichen Grenzwerte iiberschreiten (Kap. 2.3).

4.1.4 Simulation des Hardwaremodells
Einfluss der Wandung

Die Simulationen zeigen, dass bereits eine 4 mm starke Acrylglaswandung zwischen den Uber-
gangselementen der Wellenleiteranordnung und dem gewebedhnlichen Teil des Messobjektes zu
einem deutlich verstirkten Eindringen der elektromagnetischen Felder in die Innenleiterberei-
che fiihrt. Die Feldverteilungen von B, SAR und der Energiedichte ( = i (Eﬁ + BH ) sind
in Abbildung 4.15 dargestellt. Die zugehorigen Mittel- und Maximalwerte sind in Abbildung
4.16 aufgetragen. Sowohl die SAR-Belastung als auch die Spinanregung der nicht im Messbe-
reich gelegenen Teile des Messobjektes sind mit der Wandung signifikant erhoht, wéhrend die
Mittelwerte innerhalb des Messbereiches nur geringfiigig beeinflusst werden. Die Darstellung der
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Abb. 4.14: SAR.g-Verteilung im Humanmodell in koronarer und 3 transversalen Ansichten bei den
verschiedenen Anregungsmoden und 1 kW einlaufender Leistung. In der koronaren Ansicht (oben) erfolgt
die Einstrahlung vom unteren Bildrand. Das griine Rechteck zeigt die Ausdehnung des Messbereiches.
Die koronare Schicht liegt 3,5 cm unterhalb des Isozentrums, wihrend die transversalen Schichten 20
cm vor, im und 20 cm hinter dem Isozentrum liegen. IThre Positionen sind in der koronaren Ansicht
durch weifse gestrichelte Linien angedeutet. Die Verteilungen sind fiir alle Moden auf einen Wert von 80
W /kg normiert und in dB-Skalierung dargestellt. Das kleine rote Rechteck zeigt den Ort des maximalen
SAR-Wertes, der jedoch nicht innerhalb der gezeigten Schicht liegen muss.
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Abb. 4.15: Feldverteilungen in koronarer Ansicht durch das Zentrum fiir ein zylindrisches Messobjekt
ohne (a) und mit (b) Acrylglaswandung. Das B -Feld ist auf 10 uT und das SAR-Feld auf 15 W /kg
normiert. Durch die nicht leitfdhige Wandung dringen die Wellen in die hohlen Innenleiterbereiche ein
und fithren auch dort zu einer unerwiinschten HF-Exposition des Messobjektes. Die Energiedichte ( ist
auch in den luftgefiillten Hohlrdumen des Wellenleiters und mit der Ansicht des Wellenleiteraufbaus
iberlagert dargestellt.

(a) (b)

Energiedichte zeigt, dass die Felder nur {iber die Ausdehnung des Messobjektes in die Innenleiter
eindringen, was bedeutet, dass das Messobjekt mit der leitfdhigen Fléche des Innenleiters eine
zweite, kleinere koaxiale Struktur bildet. Der Transmissionskoeffizient So; fiir den Energietrans-
port durch die gesamte Wellenleiteranordnung féllt bei Simulation mit Wandung von zuvor -3,3
dB auf -4,7 dB ab. In einem nicht unterbrochenen Wellenleiter mit identischen Durchmessern
wird die TEM-Mode praktisch verlustfrei iibertragen. Weiterhin fillt auf, dass die Maxima der
B - und SAR- Mittelwerte in z-Richtung nicht symmetrisch im Messbereich liegen, sondern zur
Ausgangsseite des Wellenleiters verschoben sind.

Variation der Messbereichslinge

Die Verteilungen von Bfr und SAR fiir die fiinf simulierten Messbereichsléngen [, — 5, 10, 15, 20
und 25 cm sind in Abbildung 4.17 dargestellt. Alle Simulationen zeigen die gleiche Charakteristik,
wobei fiir steigendes [, auch die Variation der Mittel- und Maximalwerte iiber den Messbereich
zunimmt (Abb. 4.18a,c). Dabei ist der Schwerpunkt der Mittelwertverteilungen zur Ausgangs-
seite des Wellenleiters, also von den Quellen weg, verschoben. Bei der radialen Abhéngigkeit von
Bf (Abb. 4.18b) zeigt nur die Simulation mit dem kiirzesten I, ein leicht abweichendes Ver-
halten. Da das Messobjekt jetzt diinner ist, ist der Abfall zur zentralen Lingsachse schwécher
als mit dem grofseren zylindrischen Messobjekt in Kapitel 4.1.1, es tritt jedoch nach wie vor
eine Bfr -Nullstelle im Zentrum auf, die auf die TEM-Mode zuriickzufiihren ist. Die Mittel- und
Maximalwerte von Bj” und SAR innerhalb des jeweiligen Messbereiches sind in Abbildung 4.19
dargestellt. In beiden Verteilungen sinken die Werte mit steigendem [,. Wie erwartet fallen die
Transmissionskoeffizienten Sa; (Tab. 4.4) ebenfalls mit steigender Messbereichslénge.
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Abb. 4.16: Verteilungen von B; (a) und SAR (b) in Wellenleiterrichtung aus den Simulationen mit und
ohne Wandung um das Messobjekt. Die Maximalwerte in jeder transversalen Schicht sind als gepunktete
Linien dargestellt. Durch die Acrylglaswandung koénnen die Felder in die aufserhalb des Messbereiches
gelegenen Teile des Messobjektes eindringen, wihrend die Mittelwerte innerhalb des Messbereiches nur
geringfiigig verdndert werden. Mit der Wandung treten am Ende des Messbereichs jedoch etwa 20%
hohere Maximalwerte in beiden Verteilungen auf.

L, | Sa B, B, SAR), SARmax SARge
cm | [dB] [uT]  [uT]  [W/kg] [W/kg] [W/kg]
5 | 33 56+21 99 9,9+6,6 175 15
10 | 42 5,4+1,8 90 8,6+5,0 14,9 1,8
15 | -4,7 4,8£1,6 82 6,8+4,0 12,8 1,9
20 | -52 4,34+1,5 78 5,6+3,5 11,6 2,0
25 | 58 4,0%1,4 75 4,8+3,1 11,0 2,2

Tab. 4.4: Transmissionskoeffizient So; sowie verschiedene Bfr -und SAR-Werte fiir die fiinf verschiedenen

Messbereichsléngen [, .
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Abb. 4.18: Mittel- und Maximalwerte der Verteilungen von By (a) und SAR (c) in z-Richtung. Die Maximalwerte sind als gepunktete Linien
dargestellt. Mit steigender Messbereichslénge [, verschiebt sich der Schwerpunkt der Verteilungen zunehmend zur Ausgangsseite des Wellenleiters. Der
radiale Abfall von By bei z = 0 ist in (b) dargestellt. Bis auf I,= 5 cm zeigt sich das gleiche radiale Verhalten und die Linien unterscheiden sich nur
in ihrer absoluten Hohe. Die Verteilung fiir [,= 5 cm fallt jedoch schneller ab.
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4.2 Bildgebungsexperimente

Der folgende Abschnitt zeigt die Ergebnisse der Bildgebungsexperimente mit dem Wellenleiter-
modell. Der Vergleich mit den Simulationsdaten und eine Diskussion erfolgt im néchsten Kapitel.
Die hier vorgestellten Ergebnisse wurden teilweise bereits veroffentlicht (Anhang B).

4.2.1 Messungen am Phantom

Abbildung 4.20 zeigt '"H-MRT-Aufnahmen des zylindrischen Gelphantoms bei By = 7 T. Die
Ausleuchtung ist auf den eingestellten Messbereich fokussiert, jedoch nicht auf ihn begrenzt,
sodass das Phantom auch in den distalen Randbereichen noch erkennbar ist. In den Schichten
durch das Zentrum ist die Signalausloschung entlang der zentralen Léngsachse erkennbar. In
einer koronaren Schicht 4 cm oberhalb des Isozentrums tritt die Ausléschung jedoch nicht mehr
auf (Abb. 4.20c). In der transversalen Aufnahme wird im radialen Randbereich des Phantoms
ein SNR > 50 erreicht.

Variation des Messbereiches

Fiir die Messbereichsldngen [, = 5, 10, 15, 20 und 25 cm wurden die jeweiligen Transmissions-
koeffizienten So; zu -5,9, -6,8, -8,8, -11,0 und -16,0 dB bestimmt. Die reduzierte Transmission
gegeniiber den in den Simulationen ermittelten Werten ist auf Leistungsverluste in der An-
schlusselektronik, den Kabeln und der Wellenleiteroberfliche zuriickzufiihren. Aufnahmen mit
der GRE2D-Sequenz sind in Abb. 4.21a dargestellt. Die Abbildung zeigt koronare Schichten
40 mm oberhalb der zentralen Léngsachse und somit aufferhalb der zentralen Ausléschung, sodass

Abb. 4.20: MRT-Aufnahmen des Gelphantoms bei einem Messbereich [, = 20 cm in transversaler
(a) und koronarer (b) Ansicht durch das Isozentrum (z = 0 bzw. y = 0), sowie in koronarer Ansicht
40 mm oberhalb des Isozentrums (y = 40 mm)(c). Die zentrale Signalausléschung ist in (a) und (b)
sichtbar, wihrend die Schicht in (¢) weit genug von der Langsachse des Wellenleiters entfernt ist und
keine vollstindige Ausloschung zeigt. Die geometrischen Abweichungen am oberen und unteren Bildrand
in (b) und (c) sind auf die im Randbereich inhomogenen Magnetfeldgradienten zuriickzufiihren.
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der Messbereich besser sichtbar ist. Die Verteilung der mittleren Signalwerte in Wellenleiterrich-
tung (€2) ist in Abb. 4.21b dargestellt. Die Anregung konnte fiir [, < 20 cm auf den gewiinschten
Messbereich fokussiert werden, ist jedoch innerhalb des Messbereiches nicht homogen und auch
nicht scharf auf den Messbereich begrenzt. Als effektive Messbereichslinge I, wird im Folgenden
die FWHM der Signalverteilung in Léngsrichtung angegeben. Nach Mittelung iiber die transver-
sale Fliche des Phantoms ergeben sich die effektiven Messbereichslingen I, fiir [, = 5, 10, 15,
20 und 25 cm zu l_fz = 9,3, 15,2, 17,9, 20,7 und 25,9 cm. Ferner sind die Maxima der Verteilung
fiir die groferen [, nicht auf Hohe des Isozentrums, sondern zur Ausgangsseite hin verschoben.
Der Abfall der Anregung in radialer Richtung ist in Abbildung 4.21c zusammen mit der ent-
sprechenden simulierten Verteilung aufgetragen (Abb. 4.18b). Der Flipwinkel wurde innerhalb
konzentrischer Ringe gemittelt und mit der Standardabweichung als Fehler aufgetragen.

4.2.2 MRT anatomischer Strukturen
Ex-vivo-MRT einer Lachsforelle

Die Morphologie des Fisches ist in den MRT-Aufnahmen (Abb. 4.22) deutlich erkennbar. Durch
die hier verwendeten, eng anliegenden Ubergangselemente entspricht die Linge des aufgenom-
menen Bereiches der zuvor eingestellten Lange [, des Messbereichs. Die durch die TEM-Mode
bedingte Signalausloschung entlang der zentralen Lingsachse des Wellenleiters ist in den Auf-
nahmen zu erkennen und verlduft durch das Gewebe des Fisches. Ein benachbarter Hohlraum
im Fisch wird hingegen korrekt abgebildet.

MRT eines ex-vivo Kniepriparates

Die MRT-Aufnahmen des humanen Kniepréparates sind in Abb. 4.23 dargestellt. Die Anatomie
des Knies ist gut zu erkennen, jedoch tritt die zentrale Signalausloschung auch hier klar hervor
und iiberdeckt das Préparat teilweise. Wiahrend die GRE3D-Aufnahme (Abb. 4.23a) ein hohes
SNR > 200 aufweist, ist das SNR in der feiner aufgelosten GRE2D-Aufnahme (Abb. 4.23b) deut-
lich geringer (SNR < 10). Da die Ubergangselemente aufgrund der Verpackung des Priparates
nicht eng anlagen, ist der effektive Messbereich ldnger als die zuvor festgelegte Léinge [, und das
Préparat wird fast in voller Linge dargestellt. Die Sendeeffizienz betrug in den Flipwinkelmes-
sungen maximal 4,2 T /+/kW im Randbereich des Priparates, sowie 3,6 47 /vEW bei Mittelung
iiber das Préparat in koronarer Ansicht.

4.2.3 MRT bei verschiedenen Frequenzen

Das Wellenleitermodell konnte durch Austausch der Impedanzanpassnetzwerke und der Sende-
/Empfangsweichen bei fiinf verschiedenen Larmorfrequenzen auf Reflexionswerte < -16 dB ab-
gestimmt und verwendet werden. So konnten 'H-MRT-Aufnahmen an 1,5T-, 3T- und 7T-MRT-
Systemen durchgefiihrt werden. Bei 7T wurden zudem 23Na-Aufnahmen eines Phantoms (NaCl-
Losung) und ein 3°Cl-Spektrum erstellt. Durch Verwendung eines Diplexers war es auch méglich,
das Wellenleitermodell gleichzeitig auf die 7T-Larmorfrequenzen von 'H und 23Na abzustimmen
und MRT-Aufnahmen von beiden Nukliden in direkter Abfolge und ohne zwischenzeitige Verén-
derungen am Messaufbau durchzufiihren (multinukleare MRT).
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Abb. 4.21: (a) GRE2D-Aufnahmen in koronarer Orientierung durch das Gelphantom fiir fiinf verschie-
dene Messbereichsldngen [,. Die gezeigten Schichten liegen 40 mm oberhalb der zentralen Langsachse.
Der HF-Puls wird jeweils vom oberen Bildrand gesendet. (b) Signaldistribution in Langsrichtung. Die
Signalintensitdt wurde in jeder Schicht iiber die transversale Fliche des Phantoms gemittelt und fiir je-
des [, auf den auftretenden Maximalwert normalisiert. (c) Radiale Flipwinkelverteilung und &quivalente
Sendeeffizienz bei [, = 15 cm in einer transversalen Schicht durch das Isozentrum. Zum Vergleich sind
auch die Ergebnisse der Simulation aufgefiihrt (rot).
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Abb. 4.22: MRT-Aufnahmen der Lachsforelle (GRE3D-Sequenz) in koronarer (a) und transversaler
(b) Orientierung auf Hohe des Isozentrums. In beiden Aufnahmen ist die Signalausléschung entlang der
longitudinalen Achse des Wellenleiters zu erkennen (gelbe Markierung).

Abb. 4.23: (a) GRE3D-Aufnahme in koronarer Ansicht des auf der Seite liegenden Kniepréparates.
Da die Ubergangselemente nicht eng am Priparat anlagen, sind auch die Bereiche auRerhalb des vor-
gegebenen Messbereiches (weifs gestrichelt) sichtbar. Die Signalausléschung in der N&he der zentralen
Lingsachse des Wellenleiters ist im unteren Bereich des Préparates zu erkennen (gelbe Markierung).
(b) GRE2D-Aufnahme in transversaler Ansicht. Das Signal unterhalb des Knies stammt von fliissigem
Konservierungsmittel, das sich in der Kunststoffumhiillung des Priparates angesammelt hat.

'H-MRT bei 1,5 und 3 T

Die GRE2D-'H-Aufnahmen bei den drei Feldstirken sind in Abbildung 4.24 gezeigt. In allen
Aufnahmen ist das Signal auf den Messbereich (I, = 15 c¢m) fokussiert, jedoch nicht auf ihn
begrenzt. Das Restsignal aufterhalb des Messbereiches ist bei 1,5T im zuleitenden (quellennahen),
bei 3T und 7T jedoch im ableitenden Wellenleitersegment héher. Die radiale Signalverteilung
(Abb. 4.25) ist fiir 1,5T und 3T nahezu identisch, wihrend sie bei 7T im mittleren Radiusbereich
geringfiigig abweicht. Der Verlauf fiir 7T ist mit den simulierten Ergebnissen konsistent (Abb.
4.21). Am Rand des Phantomes werden bei By = 1,5 T, 3 T und 7 T SNR-Werte von mehr als
67, 72 bzw. 50 erreicht.

Kombinierte 'H/?*Na-MRT

Sowohl bei Verwendung der Diplexer als auch bei Anpassung an eine einzelne Frequenz wur-
den Reflexionsparameter S11/S22 < -29 dB fiir die beiden Frequenzen erreicht. Die Transmission
durch die Wellenleiteranordnung wurde bei Einzelanpassung fiir die Frequenzen 297,15/78,6 MHz
(*H/?3Na bei By = 7T) zu Sa1 = -6,9/-4,1 dB gemessen, withrend sie mit den Diplexern nur So;
= -7,9/-5,6 dB betrug. Die um 1-1,5 dB geringere Transmission bei Verwendung der Diplexer ist
auf Verluste in den Filterelementen zuriickzufiihren. Die Entkopplung der 'H- und 23Na-Ports

auf jeder der Diplexerplatinen war mit SIZ{?KI?HZ < -32 dB und SITISI’\?;V[ H% < 54 dB ausreichend.

Die durch das Isozentrum verlaufenden transversalen und koronaren Schnittbilder der 'H- und
23Na-MRT-Aufnahmen sind in Abbildung 4.26 gezeigt. Zwischen den Ergebnissen bei Einzelab-
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1,5T (63,68 MHz) 3T (123,35 MHz) 7T (297,15 MHz)

Abb. 4.24: 'H-MRT-Aufnahmen bei By = 1,5T und 3T in koronaren Schichten durch das Zentrum (oben)
sowie 40 mm oberhalb des Zentrums (Mitte) und in einer transversalen Schicht durch das Zentrum. Die
Aufnahmen bei 7T sind zum Vergleich ebenfalls gezeigt. In den koronaren Schichten erfolgt die Anregung
jeweils von links.
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Abb. 4.25: Radiale Signalverteilung fiir drei verschiedenen By-Feldstarken. Die Signalwerte wurden in
transversalen Schichten bei z = 0 ausgewertet. Dabei erfolgte eine Mittelung in 11 mm breiten konzentri-
schen Ringen um die zentrale Langsachse und eine anschliefsende Normierung der Werte auf den jeweiligen
Maximalwert. Der resultierende Signalverlauf ist fiir 1,5T und 3T innerhalb der Standardabweichungen
praktisch identisch und weicht nur fiir 7T bei mittlerem Radius geringfiigig ab.
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——
Einzelabstimmung Diplexer

Abb. 4.26: Transversale und koronare Schnittbilder durch ein Phantom (NaCl-Lésung) aus den 'H-
(1. Reihe) und ?3Na-Aufnahmen (2. Reihe). Die Bilder zeigen bei Einzelabstimmung und Verwendung
des Diplexers die gleiche Charakteristik. Die Uberlagerung (unten) des 2*Na-Signals (gelb) iiber eine
Hilfte der 'H-Bilder zeigt die gute Koregistrierung (passgenaue Uberlagerung) der Bilder bei Verwendung
des Diplexers.

stimmung und bei Verwendung des Diplexers ist kein Unterschied erkennbar. Nach Mittelung
innerhalb eines 24 mm breiten Ringes am Rand des Phantoms in der transversalen Schicht er-
geben sich fiir 'H die SNR-Werte 2845 bei Einzelabstimmung und 2745 mit dem Diplexer.
Fiir die 23Na-Aufnahmen betragen die Werte 18,3+5,2 bei Einzelabstimmung und 15,3+4,5 mit
dem Diplexer.

Das Ergebnis der radGRE2D-Aufnahmen zur Flipwinkelbestimmung bei der 2*Na-Frequenz ist in
Abbildung 4.27 dargestellt. Die Signalwerte sind mit der Standardabweichung als Fehler aufgetra-
gen. Wie auch die SNR-Werte sind die absoluten Signalwerte bei Einzelabstimmung etwas hoher
als bei Verwendung des Diplexers, was durch Filterverluste erklért werden kann. Die Messpunk-
te zeigen anstelle der erwarteten Proportionalitdt zu sin« eine deutliche lineare Abhéngigkeit
von der Sendespannung Upp und damit von a « Upr. Das bedeutet, dass die gemessenen Da-
tenpunkte im unteren Winkelbereich liegen, wo sin o = « gilt. Eine Bestimmung der effektiven
Flipwinkel durch numerische Anpassung (Fit) mit der Sinus-Funktion ist daraus nicht moglich.
Aus den Flipwinkelmessungen bei der 'H-Frequenz ergaben sich die Sendeeffizienzwerte 5,14+1,1
pT /vEW bei Einzelabstimmung und 4,6+0,8 uT/v/kW bei Verwendung des Diplexers.

35Cl-Spektrum

Bei Einzelabstimmung des Wellenleiters auf die 3°Cl-Larmorfrequenz f = 29,1 MHz (By = 77T),
l; = 15 cm und Beladung mit dem NaCl-Phantom betrugen die Reflexions- und Transmissi-
onsparameter Si1/S22 = -26/-16 dB und S2; = -6,5 dB. Das aus der FID-Messung gewonnene
Spektrum ist in Abbildung 4.28 dargestellt. Trotz der geringen Sensitivitiit des 3°Cl-Nuklids und
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Abb. 4.27: Signalstiirke aus den 23Na-Aufnahmen (radGRE2D) als Funktion der Sendespannung. Die
Linien stellen lineare Fits dar und zeigen, dass im hier gezeigten Messbereich nur kleine Flipwinkel erreicht
werden konnten, sodass sina ~ « gilt.
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Abb. 4.28: Frequenzspektrum des 3°Cl-FID-Signals. Die Ordinate ist auf die Signalspitze normiert.

der begrenzten Sendeeffizienz der Wellenleiteranordnung zeichnet sich im Spektrum ein deutliches
Resonanzsignal mit einer Halbwertsbreite von 15 Hz ab.
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Diskussion

In dieser Arbeit wurde erstmals eine koaxiale Wellenleiteranordnung als Korperspule in der
Hochfeld-MR-Bildgebung mit laufenden Wellen vorgeschlagen und untersucht. Da die klassi-
schen Antennentechniken (z.B. Sattelspulen, Birdcage-Volumenspulen etc.) bei klinischen MRT-
Systemen mit Feldstérken bis 3 Tesla etabliert sind und hier auch gute Ergebnisse liefern, liegt
der Fokus dieser Arbeit auf der noch experimentellen MRT bei By = 7 T, und die Zielfrequenz
war die Larmorfrequenz des "H-Nuklids bei dieser Feldstirke (f;, — 297,15 MHz).

Zur Analyse der MR-relevanten Eigenschaften einer koaxialen Wellenleiteranordnung wurden nu-
merische Simulationen mit dem FDTD-Verfahren und Messungen mit einem hierfiir entwickelten
Wellenleitermodell in verkleinertem Mafsstab durchgefiihrt. Die numerische Simulation der auftre-
tenden elektromagnetischen Felder ist eine etablierte Methode in der Nachrichtentechnik und hat
auch zur Entwicklung von HF-Komponenten fiir die MRT in den letzten Jahren wesentlich beige-
tragen [56]. Die Simulationen beschreiben immer einen optimalen und vereinfachten, jedoch auch
klar definierten Fall, und erlauben dadurch eine schnelle und risikofreie Analyse verschiedener
Szenarien. Die errechneten Felddaten konnen zudem auch innerhalb der Messobjekte ausgewertet
werden, was im Experiment meistens nur indirekt und nicht ohne Einfluss auf die Messergebnisse
moglich ist. In den Simulationen wurde zundchst das vorgeschlagene Szenario, d.h. eine Wellenlei-
teranordnung in Korperspulengrofie, in Kombination mit verschiedenen Messobjekten beziiglich
der grundlegenden Eigenschaften und Limitationen der Methode untersucht. Auferdem wurde
ein verkleinertes Wellenleitermodell im Mafsstab 1:2 konstruiert und fiir die MR-Experimente ver-
wendet, da keine baulichen Verdnderungen am MRT-System durchgefiihrt werden durften. Das
Modell kann auf dem Patiententisch des MR-Systems platziert werden. Das verdnderte Gros-
senverhéltnis zum MR-System ist in dem Sinne unbedeutend, dass durch den HF-impermeablen
Aufenleiter des Modells die Feldverteilungen auf das Innere des Wellenleiters beschriankt bleiben
und seine Funktion durch die Umgebung nicht beeinflusst wird. Durch die Halbierung der Abmes-
sungen in Relation zur (unverinderten) Wellenldnge der HF-Signale zeigen die Ergebnisse jedoch
nicht das Verhaltens eines Wellenleiters in Korperspulengrofe bei der verwendeten, sondern bei
der halbierten Frequenz (bzw. halbierter MR-Feldstérke). In den durchgefithrten Experimenten
wurde das Wellenleitermodell sowohl zum Senden der Anregungspulse als auch zum Empfang des
induzierten MR-Signals verwendet. Obwohl die Ergebnisse gezeigt haben, dass damit die MRT
ohne weitere Komponenten méoglich ist, entspricht das nicht der vorgesehenen Verwendung einer
Korperspule. Auch in klinischen Systemen, die mit Korperspulen ausgestattet sind, wird diese
normalerweise nur im Sendebetrieb zur Spinanregung verwendet und dient nur bei Kalibrations-
messungen als Empfangsspule. Zur Aufnahme des schwachen MR-Signals wird die Kérperspule
mit lokalen Empfangselementen kombiniert, die nahe am Messobjekt platziert werden. Fiir das
TT-MRT-System standen jedoch keine lokalen Empfangselemente zur Verfiigung, sodass in den
Messungen das Wellenleitermodell im Sende-/Empfangsbetrieb verwendet werden musste. Der
Einfluss der Bj-Inhomogenitéten, die aufgrund des Reziprozitatsprinzipes [41] im Sende- (BfL )
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und im Empfangsfall (B ) in guter Ndherung gleichermafen auftreten, wird dadurch erheblich
verstiarkt. Weiterhin fiithrt die Verwendung von nur einer Sende-/Empfangsweiche zu einem Si-
gnalverlust, da das zur ausleitenden Seite des Wellenleiters emittierte MR-Signal auf diese Weise
nicht empfangen werden konnte. In den durchgefithrten Messungen wurden die Sequenzparame-
ter daher stets so gewéhlt, dass anstelle eines spezifischen Bildkontrastes ein moglichst hohes
MR-Signal erzeugt wurde (u.a. minimale Echozeit Tg).

Trotz dieser Einschrénkungen konnten verschiedene MR-relevante Aspekte der Wellenleiteran-
ordnung wie die Transmissionseigenschaften, die Sendeeffizienz, die Feldhomogenitdt und die
Frequenzunabhéingigkeit durch die Simulationen und Experimente eingehend untersucht werden.
Im Folgenden werden nun die Ergebnisse aus den verschiedenen Simulationen und Experimenten
hinsichtlich dieser Aspekte zusammengefasst und diskutiert.

Eine zentrale Frage bei der Verwendung der Wellenleiteranordnung ist die Art der Transmission
durch den zentralen Messbereich. Der Wellenleiter ist hier nicht mehr klar definiert und kann
auch als partiell beladender Hohlleiter oder als Plattenkondensator (mit den Ubergangselementen
als Flachen) betrachtet werden. Durch Simulationen mit Messobjekten aus verschiedenen Mate-
rialien konnte jedoch gezeigt werden, dass bei Anregung in der TEM-Mode diese auch innerhalb
des Messbereiches erhalten bleibt, wenn die Leitfdhigkeit des Messobjektes der von Koérperge-
webe entspricht (Abb. 4.1). Das Messobjekt ersetzt dann innerhalb des Messbereiches den hier
unterbrochenen Innenleiter, und die elektrischen Felder dringen nur wenig in das Messobjekt
ein. Wie die Verteilung der Poynting-Vektoren zeigt, entsteht so auferhalb des Messobjektes
ein Leistungsfluss (laufende Wellen) in Wellenleiterrichtung. Das Messobjekt wird innerhalb des
Messbereiches von den laufenden Wellen iiberstrichen und aufgrund der niedrigen Materialper-
meabilitét von der magnetischen Komponente der Wellen durchdrungen. Bei Objekten geringerer
Leitfahigkeit erfolgt die Transmission durch den Messbereich teilweise auch durch Verschiebungs-
strome (FE,). Insbesondere bei Materialien mit hoher Permittivitdt und niedriger Leitfdhigkeit
(z.B. reines Wasser) stellt das homogene Messobjekt zudem einen Hohlraumresonator dar, dessen
Eigenmoden durch den Wellenleiter angeregt werden. Da nur geringe Ddmpfung auftritt, kénnen
sich diese Moden iiber das gesamte Messobjekt ausbreiten und die HF-Exposition bleibt nicht auf
den Messbereich beschrinkt. Es ist zu erwarten, dass unter praktischen Bedingungen immer eine
Kombination und Uberlagerung aus den genannten Transmissionsarten auftritt, deren stirkster
Anteil bei gewebedhnlichen Messobjekten jedoch die TEM-Mode darstellt. Die Anregung und
Transmission in der TEM-Mode hat den Vorteil, dass sie nicht durch eine untere Grenzfrequenz
limitiert ist und dadurch auch im verkleinerten Wellenleitermodell und bei niedrigeren Frequen-
zen als 297,15 MHz verwendet werden kann. Die magnetische Feldkomponente ist bei TEM zudem
vollstédndig transversal orientiert und damit zur Spinanregung nutzbar, fithrt jedoch durch ihre
zirkulare Ausrichtung zu einer destruktiven Interferenz entlang der zentralen Achse des Wellen-
leiters. Dadurch entsteht bei der MRT immer eine Signalausléschung entlang der zentralen
Léngsachse. Wie in den Simulationen mit dem Humanmodell (Abb. 4.11) und den Messungen
mit den anatomischen Objekten (Abb. 4.22 und 4.23) gezeigt wurde, wird diese Signalauslo-
schung durch die innere Struktur der Messobjekte lediglich verzerrt, tritt jedoch immer auf. Der
radiale Signal- bzw. Bf -Abfall von aufsen nach innen wird durch die Ddmpfung im Messobjekt
verstirkt und ist daher in diinneren Messobjekten und bei niedrigeren Frequenzen weniger stark
ausgeprigt. Dennoch fallt im homogenen Messobjekt die Bf -Amplitude in radialer Richtung
monoton ab, sodass nur im Randbereich eine hohe Sendeeffizienz erreicht wird und die Bfr -
Verteilung in transversalen Schichten stark inhomogen ist. Bei anderen Laufwellen-Konzepten,
die Hohlleitermoden in der Magnetbohrung verwenden, tritt zwar keine vollsténdige Signalaus-
16schung entlang der zentralen Lingsachse auf, die dort im Rumpfbereich eines Humanmodells
erreichte By -Homogenitit ist jedoch vergleichbar mit der der koaxialen Wellenleiteranordnung
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[16, 18, 20, 21, 57].

Bei Verwendung des Wellenleiters in Kérperspulengrofe und [, = 50 cm treten auch Inhomoge-
nititen in Wellenleiterrichtung (¢.) auf. Die Bi - und SAR-Verteilungen sind dabei sowohl
mit dem zylindrischen Phantom als auch mit dem Humanmodell an den Ubergangselementen
am stirksten und weisen nahe der Mitte des Messbereiches ein Minimum auf. By ist dort um
bis zu 70% reduziert und die SAR-Belastung ist um eine Groéfenordnung geringer. Diese Si-
gnalreduktion deutet darauf hin, dass sich durch Reflexionen an den Ubergangselementen eine
Stehwelle bildet und innerhalb des Messbereiches der durchlaufenden Welle tiberlagert. Bei nied-
rigeren Frequenzen, d.h. bei groferen Wellenldngen, oder im verkleinerten Modell mit kiirzerer
Messbereichslédnge tritt dieser Effekt erwartungsgemafs nicht mehr auf. FEine in z-Richtung vollig
homogene Bj -Verteilung wird jedoch auch bei Verwendung des verkleinerten Wellenleitermodells
nicht erreicht. Mit steigender Messbereichslénge [, verschiebt sich das auftretende Maximum der
Bi -Verteilung weiter zur ausleitenden Seite des Wellenleiters. Der noch ausreichend homogene
Bereich, in dem die Sendeeffizienz mehr als 80% des jeweiligen Maximalwertes erreicht, weicht
dadurch von der Messbereichsldnge [, ab und ist nicht symmetrisch zum Isozentrum angeordnet.
Die mit dem Wellenleitermodell gemessenen Bj -Verteilungen in Wellenleiterrichtung sind in [58]
eingehend behandelt worden und ergaben fiir [, = 5, 10, 15, 20 und 25 cm die Werte 6,3 cm,
6,8 cm, 10,0 cm, 12,2 ¢cm und 8,7 ¢cm als nutzbare Messbereichslangen. Die durch die Simulation
errechneten Verteilungen stimmen damit und auch mit den gemessenen Signalkurven gut iiberein
(Abb. 4.18 und 4.21).

In den zur Bildaufnahme verwendeten GRE-Sequenzen mit niedrigem Flipwinkel fithren die In-
homogenitiiten in der B; -Verteilung nur zu einer Signalminderung in den schwiicher angeregten
Bereichen, wiahrend der Bildkontrast nur wenig beeinflusst wird. Dadurch konnten auch von
den anatomischen Messobjekten (Lachsforelle und menschliches Kniepréparat) MR-Aufnahmen
akzeptabler Qualitéit erstellt werden. Bei anderen MRT-Sequenzen (z.B. Spinecho-Sequenzen)
erzeugen starke B -Inhomogenititen jedoch auch einen variierenden Gewebekontrast innerhalb
des Bildes, was die Qualitdt des Bildes erheblich beeintriachtigen kann.

Die Fokussierung der HF-Exposition auf den Messbereich wird entscheidet davon beein-
flusst, ob die Ubergangselemente eng am leitfihigen Teil des Messobjektes anliegen. Wie durch
die Simulation (Abb. 4.15) angedeutet und durch die Messungen 4.20 bestitigt wurde, reicht
bereits die wenige Millimeter dicke Plexiglaswandung des Phantoms oder die Plastikverpackung
des Knieprédparates (Abb. 4.23) aus, um ein unerwiinschtes Eindringen der HF-Strahlung in die
Innenleiterbereiche zu ermdglichen. Ohne diese Wandung und bei eng anliegenden Ubergangs-
elementen, wie es bei der MRT der Lachsforelle der Fall war (Abb. 4.22), ist die HF-Exposition
gut auf den Messbereich [, begrenzt und dringt nur wenige Zentimeter in die aufserhalb von [,
gelegenen Bereiche des Messobjektes ein. Bei nicht eng anliegenden Ubergangselementen stellt
das Messobjekt zusammen mit den Innenleitersegmenten des Wellenleiters eine weitere, klei-
nere koaxiale Struktur dar, wodurch die HF-Energie iiber die Linge des Messobjektes in die
Innenleitersegmente eindringen kann. Da noch etwa 25% der im Messbereich erzeugten mittle-
ren Bfr -Feldstarke in den aufen gelegenen Bereichen erzeugt wird, ist das Messobjekt in den
MRT-Aufnahmen schwach, aber in seiner vollen Lénge sichtbar. Bei Messobjekten, deren Lénge
den Bereich der Gradientenfelder deutlich iibersteigt, kann hierdurch unkodiertes MR-Signal aus
diesem Bereich aufgenommen werden, das dann in den Bildern auf das Isozentrum projiziert wird
und dort zu Artefakten fiihrt (sog. third arm artefact). Die SAR-Verteilung ist jedoch gut auf den
Messbereich fokussiert und fillt aufserhalb um etwa eine Gréfenordnung auf ein unbedenkliches
Niveau ab. Durch diese zwar unvollstéindige (bzgl. By), jedoch deutliche Fokussierung ist die
koaxiale Wellenleiter-MRT anderen Laufwellen-MRT-Verfahren dennoch iiberlegen, da hier gar
keine Fokussierung |16, 21| oder nur eine halbseitige Abschirmung auf der antennennahen Seite



76 Kapitel 5. Diskussion

des Messobjektes stattfindet [18].

Ein zentrales Kriterium fiir die Verwendbarkeit der Wellenleiteranordnung ist die erreichbare
Sendeeffizienz (B;) und die dabei auftretende SAR-Belastung. Mit der Wellenleiteranord-
nung in Kérperspulengrofe wurden Maximalwerte von bis zu 15 p7'/v/kW und Mittelwerte von
0,5-3 uT/vkW innerhalb einer transversalen Schicht im Messbereich bzw. etwa 1,0 uT/vVEkW
iber den gesamten Messbereich ermittelt. Im Wellenleitermodell wurden in den Simulationen
und Experimenten (einschlieflich der Messungen mit dem Kniepréaparat) aufgrund des kleine-
ren Messobjektes und der dadurch geringeren Dampfung in seinem Inneren héhere Mittelwer-
te im Bereich von 2-6 uT/vKW erreicht. Diese Werte ermdglichen die Verwendung von GRE-
dhnlichen Sequenzen, die nicht auf die Erzeugung grofser Flipwinkel angewiesen sind, erfordern
fiir Inversions- oder Séttigungspulse (Spinechosequenzen, Fett-/Wassersignalunterdriickung) je-
doch hohe Sendeleistungen oder eine lange Pulsdauer. Eine Volumenspule mit einem dhnlichen
Durchmesser wie das Wellenleitermodell (24-Kanal Kopfspule, Anhang A) erreicht Mittelwerte
von etwa 10uT’/ VKW, was etwa der doppelten Sendeeffizienz entspricht. Volumenspulen einfa-
cherer Bauart (1-Kanal Kopfspule, Anhang A) erreichen jedoch auch nur Effizienzwerte von 5-8
uT'/ VKW. Die Sendeeffizienz anderer Laufwellenverfahren ist bei f = 297 MHz ebenfalls mit
der der koaxialen Wellenleiteranordnung vergleichbar und héngt dort ebenfalls von der Grofe
des verwendeten Messobjektes ab [19-21]. Die in dieser Arbeit ermittelten Maximalwerte sind
jedoch bis zu 300% hoher als bei den anderen Laufwellenverfahren. Auch durch Verwendung
von mehreren Sendekanilen und Uberlagerung mehrerer Hohlleitermoden [17] konnte in einem
zylindrischen Messobjekt (& = 20 c¢m) eine Sendeeffizienz von nur 4-5 pT/vkW, jedoch mit
verbesserter Homogenitét, erreicht werden. Eine (simulierte) resonante Volumenspule in Korper-
spulengrofe [57] erreicht eine im Mittel etwa 50% hohere Sendeeffizienz als die verschiedenen
Laufwellenverfahren, hat jedoch eine &hnlich geringe Homogenitit im komplexen Messobjekt
(Humanmodell). Mit einem pTX-Array aus Oberflachenspulenelementen kénnen auch innerhalb
des Korperstammes Sendeeffizienzen von bis zu 10 uT/vkW erreicht werden [59].

Da die Empfangssensitivitit gemaf dem Reziprozitétsprinzip [41] mit der Sendeeffizienz ver-
gleichbar ist, sind die Laufwellenverfahren einschlieflich der koaxialen Wellenleitermethode nur
bedingt zum Empfang des MR-Signals geeignet und sollten mit lokalen Empfangselementen kom-
biniert werden.

Die geringe Sendeeffizienz kann natiirlich durch Erhohung der Sendeleistung kompensiert wer-
den, jedoch stellen bei Patientenmessungen die gesetzlichen Grenzwerte beziiglich der SAR-
Belastung eine Limitation dar. Die mit dem Humanmodell errechneten Teil- und Ganzkorper-
SAR-Werte von 1,2 bzw. 0,55 W /(kg-kW) erlauben Sendeleistungen von 4-5 kW. Durch Verwen-
dung von Sequenzen mit einem niedrigeren Puls/Pause-Verhéltnis als das hier angenommene (r
= 0,05) sind auch hohere Sendeleistungen moglich. Die an der Korperoberflache und insbesondere
in den (radial) weiter auken gelegenen Korperregionen (Arme, Schultern) nahe der Ubergangs-
elemente auftretenden lokalen SAR-Maximalwerte (fiir TEM und f = 297 MHz: SARpax = 84,8
W/(kg-kW)) iibersteigen die gesetzlichen Grenzwerte jedoch bereits bei 1 kW Sendeleistung und
wiirden lange Repetitionszeiten (1), also ein niedrigeres Puls-Pause-Verhéltnis des HF-Senders,
erfordern. Auch wenn der Patient mit den Armen iiber dem Kopf gelagert wird, sodass sich die
Arme bei Untersuchungen des Torso oder des Abdomens nicht mehr im Messbereich befinden,
wiirden unzuléssige SAR-Maximalwerte in den Rumpfregionen auftreten, die Kontakt zu den
Ubergangselementen haben. Eine Moglichkeit, diese lokalen SAR-Maxima zu vermeiden, konn-
te das sogenannte Padding darstellen [60]. In der Hochfeld-MRT werden flexible Gelpéckchen,
die mit einem Material hoher Permittivitit gefiillt sind, auf das Messobjekt aufgelegt, um die
Feldverteilung lokal zu beeinflussen. Das Padding mit sehr hohen Permittivititen €, > 80, was
u.a. mit einer wissrigen Bariumtitanat-Suspension méglich ist, kann so z.B. die Bj -Feldstiirke
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lokal erhohen. Das Padding mit Materialien, die eine dem Koérpergewebe dhnliche Permittivitat
aufweisen (e, =~ 45), dient dazu, Suszeptibilitatsspriinge an der Kérperoberfliche zu vermeiden
oder das Messobjekt elektrisch zu symmetrisieren, um eine bessere Feldverteilung zu erreichen.
In der koaxialen Wellenleiteranordnung konnten diese Gelpiickchen zwischen den Ubergangsele-
menten und der Korperoberfliche positioniert werden, sodass die SAR-Spitzen innerhalb des
Padding-Materials auftreten und keine Gefihrdung des Patienten darstellen. Eine genaue Ana-
lyse hierzu steht jedoch noch aus. Ein Vergleich der SAR-Verteilung des koaxialen Wellenleiters
mit der anderer Laufwellenverfahren ist nicht moglich, da die betreffenden Veréffentlichungen
keine quantitativen SAR-Auswertungen enthalten.

Neben der nativen Transmissionsmode TEM kann im koaxialen Wellenleiter in Kérperspulen-
groke auch die TE11-Mode verwendet werden. Hohere TE-Moden (z.B. TE21) und TM-Moden
sind bereits nicht mehr ausbreitungsfihig und daher nur bedingt nutzbar, da sie im Wellenleiter
stark geddmpft werden. Die in den Simulationen untersuchten Moden bleiben auch innerhalb
des Messbereiches erhalten und erzeugen im homogenen Messobjekt ein charakteristisches An-
regungsmuster (Abb. 4.8). Die Spiegelsymmetrie der TE11-Mode, die zu einer flichenartigen
Signalnullstelle durch das Messobjekt fiihrt, konnte durch Uberlagerung von zwei phasenverset-
zen TE11-Moden gebrochen werden, sodass im Zeitmittel wieder eine radialsymmetrische Vertei-
lung entsteht. Hierdurch wurden geringfiigig héhere mittlere Bf -Werte und ein hoherer Anteil
der transversalen Feldkomponenten am Gesamtmagnetfeldvektor erreicht. Auch die vollstédndige
zentrale Signalausloschung der TEM-Mode tritt bei TE11 bzw. rTE11 nicht auf, jedoch fillt die
Bf -Verteilung aufgrund der Ddmpfung im Gewebe im Inneren des Messobjektes stark ab und
wird im Humanmodell durch die anatomischen Strukturen verzerrt, was ebenfalls zu Signalaus-
16schungen fiihrt. Die B;-Verteilung der TE11-Moden ist daher dhnlich der der TEM-Mode und
an der Korperoberfliche am stérksten. Die erreichten Sendeeffizienzen sind jedoch bei identischen
SAR-Werten etwa 20% geringer als bei TEM. Durch die starke Ahnlichkeit der Bj -Verteilungen
von TEM und TE11 eignen sich die Moden auch nicht zur Beschleunigung bei pTX-Verfahren
[15]. Die Verwendung von evaneszenten Moden wie der hier untersuchten TE21-Mode ist prin-
zipiell moglich um weitere Feldverteilungen im Messobjekt zu erzeugen, fiihrt jedoch zu hohen
Transmissionsverlusten. Aufterdem handelt es sich dabei nicht um ein Laufwellen-, sondern um
ein Nahfeldverfahren, da keine Wellenleitung mehr stattfindet. Um die Verluste zu reduzieren,
konnen die evaneszenten Moden erst nahe am Messbereich erzeugt werden [61], wobei jedoch
auch die Anschlusselektronik nahe an den Messbereich (und damit in das Grundmagnetfeld)
eingebracht werden muss.

Ein bedeutender Vorteil gegeniiber den klassischen resonanten Antennenstrukturen und auch an-
deren Laufwellen-Verfahren ist die Frequenzunabhiingigkeit des koaxialen Wellenleiters und
insbesondere die fehlende Limitierung durch eine minimale Betriebsfrequenz. Der in dieser Arbeit
behandelte Frequenzbereich von 29,1 MHz bis 297,15 MHz umfasst genau eine Grofenordnung
und beinhaltet allen relevanten Larmorfrequenzen bei 7 Tesla, einschliefslich der hier nicht explizit
behandelten X-Kerne wie 7O oder ?°Xe. Die Simulationen haben gezeigt, dass eine Spinanre-
gung mit der TEM-Mode auch bei diesen niedrigeren Frequenzen moglich ist. Die Feldverteilun-
gen weisen dabei stets eine dhnliche Charakteristik auf, jedoch verschwinden die bei 297 MHz
auftretenden, durch die kurze Wellenlénge hervorgerufenen Effekte (wie die Stehwellenbildung
im Messbereich) bei den niedrigeren Frequenzen. Auch die Eindringtiefe in das Messobjekt ist
bei niedrigeren Frequenzen durch die geringere Dimpfung hoher und B fillt zur Mitte des
Phantoms weniger schnell ab. Die Ausléschung entlang der zentralen Langsachse ist jedoch cha-
rakteristisch fiir die TEM-Mode und tritt bei allen getesteten Frequenzen gleichermafsen auf.
Dennoch werden die Feldverteilungen (B;" und SAR) mit sinkender Frequenz sowohl in Lings-
als auch in radialer Richtung glatter und homogener, wodurch sich die mittlere Anregungseffi-
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zienz bei 29,1 MHz im Vergleich zu 297,15 MHz mehr als verdoppelt. Diese Effizienzsteigerung
reicht jedoch bei weitem nicht aus, um die geringere Signalsensitivitét der X-Kerne gegeniiber
'H auszugleichen, weshalb bei der X-Kern-MRT nach wie vor ein deutlich reduziertes Signal zu
erwarten ist und was wiederum die Verwendung von lokalen Empfangselementen erfordert.

Im Experiment konnte der Wellenleiteraufbau bei fiinf verschiedenen Frequenzen im genannten
Frequenzbereich getestet werden. Obwohl bei niedrigeren Feldstiarken (1,5 T und 3 T, f,—fH =
63,68/123,35 MHz) per se keine Notwendigkeit besteht, die vorhandenen Kérperspulen fiir 'H
zu ersetzen, wurden auch 'H-Messungen in diesen Systemen durchgefiihrt. Da die Funktion des
Wellenleiters nicht vom verwendeten Nuklid, sondern nur von der Frequenz abhéngt, zeigen diese
Messungen, dass der Wellenleiter auch bei niedrigeren Frequenzen verwendet werden kann. Die
GRE-Aufnahmen zeigen fiir die drei Frequenzen eine dhnliche Charakteristik mit der erwarteten
Signalausléschung in der Mitte. Entgegen den Simulationen, die jedoch mit dem Wellenleiterauf-
bau in Kérperspulengréfie und einem gréfseren Zylinderphantom durchgefithrt wurden, war der
radiale Signalabfall fiir alle drei Frequenzen fast identisch. Die hochsten SNR-Werte wurden bei
3T erreicht, obwohl die Messung hier mit der niedrigsten Sendespannung durchgefiihrt wurde.
Auch die 23Na-MRT bei 7T (78,6 MHz) zeigt das erwartete TEM-Anregungsmuster. Das empfan-
gene Signal ist jedoch aufgrund der um drei Grofenordnungen verminderten MR-Sensitivitat von
23Na deutlich geringer, weshalb die Aufnahmen mit reduzierter Auflésung und lingerer Messzeit
durchgefiihrt werden mussten. Mit der durch die Anschlusselektronik vorgegebenen maximalen
Sendespannung konnten bei 23Na zudem nur kleine Flipwinkel erzeugt werden, sodass eine Be-
rechnung der genauen Sendeeffizienz nicht moéglich war.

Das 33Cl-Signal bei 7T (29,1 MHz) war nicht ausreichend, um ein MR-Bild zu erzeugen, sodass
lediglich ein Spektrum des Signals aufgenommen werden konnte. Das Experiment zeigt dennoch,
dass die Spinanregung und Signalaufnahme bei dieser Frequenz fiir 3>Cl, dessen MR-Sensitivitit
vier Grofenordnungen unter der von 'H liegt, mit dem koaxialen Wellenleiter prinzipiell mdg-
lich ist. Wie Natrium ist auch Chlor entscheidend bei der Bildung und Aufrechterhaltung des
Zellmembranpotentials beteiligt. Die 3°Cl-MRT konnte daher Einblicke in pathophysiologische
Prozesse auf Zellebene geben.

Durch die Frequenzunabhéingigkeit des Wellenleiters ist es auch mdéglich, wéhrend eines MRT-
Experimentes mehrere Kerne mit verschiedenen Larmorfrequenzen gleichzeitig zu untersuchen,
ohne das Messobjekt bzw. den Patienten bewegen zu miissen, um die Sende-/Empfangshardware
auszutauschen; die resultierenden Aufnahmen sind dann automatisch koregistriert. Um den
Wellenleiter bei verschiedenen Frequenzen zu betreiben sind keine Anderungen an der koaxia-
len Struktur selbst notwendig. Lediglich die Anschlusselektronik (Anpassnetzwerke und Sende-
/Empfangsweichen) ist teilweise frequenzabhéngig und muss ausgetauscht werden. Da sich diese
Teile jedoch auferhalb des Wellenleiters und in grofem Abstand zum Messbereich befinden, ist
dies auch innerhalb einer Messreihe problemlos moglich. Durch Verwendung von Multiplexern
kann der Austausch der Komponenten vollstéindig vermieden werden, wie in dieser Arbeit durch
Einsatz eines passiven Diplexers fiir die 7T-Larmorfrequenzen von 'H und 23Na gezeigt werden
konnte. Die Feldverteilung unterschieden sich dabei nicht von denen mit Einzelabstimmung auf
die beiden Frequenzen. Die Verluste in den Diplexern fiihrten jedoch zu um 17% reduzierten
SNR-Werten und zu einer um 10% verringerten Sendeeffizienz. Eine Erweiterung auf mehr als
zwei Frequenzen ist moglich, indem mehrere Filterelemente seriell kombiniert werden, um die
jeweiligen Kanile gegen die iibrigen Frequenzen zu sperren. So kann mit zwei Filtern pro Kanal
ein Multiplexer fiir drei Frequenzen aufgebaut werden, mit drei Filtern pro Kanal ein Multi-
plexer fiir vier Frequenzen, usw. Passive Multiplexer ermdglichen den simultanen Betrieb bei
verschiedenen Frequenzen, fithren jedoch unweigerlich zu den genannten Leistungsverlusten in
den HF-Filterelementen. Der simultane Betrieb, sofern er vom verwendeten MRT-System un-
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terstiitzt wird (was in dieser Arbeit nicht der Fall war), ermoglicht die direkte Kompensierung
von Bewegungen zwischen den ansonsten sequentiell durchgefithrten Messungen oder erlaubt
Entkopplungs- und Magnetisierungstransferexperimente, bei denen die Sende- und Empfangs-
frequenzen unterschiedlich sind. Die im Experiment gemessenen Verluste (1,5 dB) koénnen im
Sendebetrieb leicht durch Erhéhung der Sendeleistung ausgeglichen werden, stellen jedoch einen
deutlichen Signalverlust im Empfangsfall dar. Eine Alternative zur Reduzierung der Filterverlu-
ste sind aktive Multiplexer, die mit PIN-Dioden oder mechanischer Kanalumschaltung arbeiten,
jedoch keinen simultanen Betrieb bei mehreren Frequenzen zulassen. Durch Kombination des ko-
axialen Wellenleiters mit lokalen Empfangselementen konnen die Verluste im passiven Diplexer
zumindest im Empfangsfall umgangen werden.

Die Anwendung einer koaxialen Wellenleiteranordnung als Ersatz fiir die Korperspule in der
medizinischen Hochfeld-MRT bringt neben den genannten Limitationen noch verschiedene prak-
tische Schwierigkeiten mit sich. Um den hier vorgestellten Messaufbau zu realisieren, miisste
ein Teil des Wellenleiters unter dem Patiententisch verlaufen und die Ubergangselemente durch
den Tisch hindurch reichen. Da das nur mit einer Neukonstruktion des Patiententisches erreicht
werden kann, wird der nachtrégliche Einbau einer koaxialen Sendeanlage in bestehende MRT-
Systeme hierdurch erheblich erschwert. Weiterhin miissen die Ubergangselemente wie in dieser
Arbeit aus flexiblem Material gefertigt werden, um Patienten mit unterschiedlichem Kérperum-
fang eng umschliefen zu konnen. Da das Messobjekt praktisch ein Teil des Wellenleiters ist,
héngt die Impedanz der Anordnung stark von der Messbereichsldnge und ihrer Beladung ab, was
es notwendig macht, die Impedanzanpassung vor jeder Messreihe neu abzustimmen. Derartige
Nachjustierungen wurden jedoch schon frither bei Volumenspulen eingesetzt und sind automati-
siert in wenigen Sekunden moglich.

Schlussfolgernd lésst sich sagen, dass die in dieser Arbeit vorgeschlagene koaxiale Wellenleiteran-
ordnung als Sendevorrichtung fiir die Hochfeld-MRT verwendet werden kann, jedoch verschiedene
Limitationen aufweist und auferdem mit lokalen Empfangselementen kombiniert werden sollte.
Die Inhomogenitdt des Sendefeldes und die erreichbare Sendeeffizienz sind mit denen anderer
Laufwellenverfahren und auch simulierten resonanten Volumenspulen (in Koérperspulengrofe) ver-
gleichbar, fiir die medizinische MRT des Kérperstammes jedoch nur bedingt ausreichend. Da mit
der vorgestellten Methode auch in einem radialsymmetrischen Messobjekt weder in radialer noch
in Léngsrichtung eine ausreichend homogene Spinanregung erzielt werden konnte, stellt auch die
koaxiale Wellenleiter-MRT keine Losung fiir die Inhomogenitatsprobleme in der Hochfeld-MRT
dar. Da die komplexe Anatomie des menschlichen Kérpers jedoch auch ein vollsténdig homogenes
Sendefeld stark verzerren und zu einer inhomogenen Anregung im Bild fiihrt, ist eine homoge-
ne Spinanregung nur durch Erzeugung eines fiir jede Messsituation individuellen, inhomogenen
Sendefeldes moglich, das die Verzerrungen ausgleicht. Obwohl auch die MRT mit dem koaxialen
Wellenleiter und andere Laufwellenverfahren [17, 20| durch Uberlagerungen von verschiedenen
Transmissionsmoden eine begrenzte Nutzung von pTX-Verfahren zur Formung von definierten
inhomogenen Sendefeldern erméglichen, sind voraussichtlich nur Oberflichenarrays mit mehr als
8 Elementen durch ihre stark disjunkten Sendefelder in der Lage, eine ausreichend homogene
Spinanregung im Korperstamm zu erzeugen.

Gegeniiber anderen Laufwellenmethoden, die die Hohlleitermoden der Magnetbohrung zur Wel-
lenleitung verwenden, bietet die koaxiale Wellenleiteranordnung verschiedene Vorteile. Zum Einen
konnte die HF-Exposition, insbesondere die SAR-Verteilung, auf den definierten Messbereich be-
schrinkt werden. Zum Anderen hebt der koaxiale Wellenleiter die Beschriankungen durch eine
minimale Betriebsfrequenz auf, wodurch die MRT bei niedrigeren Frequenzen (By < 7T, X-
Kerne) oder in Systemen mit kleinerer Magnetbohrung méglich ist. Dies ist ein entscheidender
Vorteil gegeniiber anderen Laufwellenmethoden und resonanten Volumen- und Oberflachenspu-
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len. Bei Verwendung von passiven Frequenz-Multiplexern ist sogar der simultane Betrieb bei
mehreren Frequenzen moglich. Die Methode eignet sich dadurch als Sendespule fiir Experimente
mit mehreren Nukliden, sofern auf eine hohe Bfr -Feldhomogenitét verzichtet werden kann. So
wurde die Methode beispielsweise erfolgreich fiir die heteronukleare MR-Spektroskopie in einem
NMR-Spektrometer mit 9,4 T und einer nur 89 mm weiten Magnetbohrung verwendet [62].



Kapitel 6

Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde erstmals eine koaxiale Wellenleiteranordnung zur Hochfrequenzanregung
mit laufenden Wellen in der Hochfeld-MRT (B > 7 Tesla) vorgestellt und untersucht. Die koaxia-
le Struktur hat einen zylindrischen Querschnitt und einen hohlen Innenleiter, sodass das Messob-
jekt darin platziert werden kann. Eine Unterbrechung des Innenleiters formt den Messbereich.
Das dort erzeugte MR-Signal kann zudem durch den Wellenleiter zuriickgeleitet und empfan-
gen werden. Gegeniiber anderen Laufwellenverfahren fiir die Hochfeld-MRT bietet die koaxiale
Wellenleiteranordnung den Vorteil, die HF-Exposition des Messobjektes auf den Messbereich
fokussieren zu konnen. Weiterhin ist die Methode durch Verwendung der TEM-Mode, die nur
in koaxialen Wellenleitern, jedoch nicht in Hohlleitern auftritt, nicht durch eine untere Grenz-
frequenz limitiert und kann somit auch zur X-Kern- und multinuklearen MRT verwendet werden.
Zur Evaluierung des neuen Konzeptes wurden numerische Simulationen mit dem FDTD-Verfahren
einer solchen Wellenleiteranordnung in der Gréfse einer MRT-Kérperspule durchgefiihrt, die mit
einem zylindrischen Messobjekt oder dem virtuellen Modell eines Menschen beladen war. Aus-
serdem wurde ein verkleinertes Modell der Wellenleiteranordnung sowohl simuliert als auch kon-
struiert und in verschiedenen Experimenten untersucht. Die Oberfliche des Messobjektes wurde
dabei als zweilagige Schicht aus kleineren Kupferelementen gestaltet, die untereinander eine ka-
pazitive Kopplung bilden. Auf diese Weise wird die Leitung hochfrequenter Stréme ermdglicht,
die Ausbildung von Wirbelstrémen, die durch die niederfrequenten Gradientensysteme des MRT
induziert werden, jedoch vermindert. Die Anschlusselektronik des Wellenleitermodells wurde so
gestaltet, dass die frequenzspezifischen Komponenten wie Sende-/Empfangsweichen und Impe-
danzanpassnetzwerke ausgetauscht werden kénnen. Dadurch konnte das Wellenleitermodell bei
fiinf verschiedenen Frequenzen betrieben und getestet werden. Durch Verwendung eines passiven
Diplexers wurde aukerdem der quasi-simultane Betrieb bei den 7T-Larmorfrequenzen von 'H
und #*Na getestet. Auch die Verwendung von héheren Moden (TE11 und TE21) wurde unter-
sucht. Bei den durchgefiihrten Experimenten wurde das koaxiale Wellenleitermodell sowohl zum
Senden der Anregungspulse als auch zum Empfang des MR-Signals verwendet.

Die in den Simulationen errechneten Felddaten und die Messergebnisse, die gut miteinander
iibereinstimmten, wurden beziiglich der MR-relevanten Feldverteilungen B;" und SAR ausge-
wertet und miteinander verglichen. Als Messobjekte dienten dabei zylindrische Phantome, sowie
eine Lachsforelle und das Priparat eines menschlichen Knies. Die Anatomie der beiden Objek-
te konnte in akzeptabler Qualitit dargestellt werden. Die erreichte mittlere Sendeeffizienz von
0,5-6 uT'/ VKW innerhalb einer transversalen Schicht im Messbereich entspricht der der anderen
Laufwellenmethoden, ist jedoch fiir Messsequenzen mit hohen Flipwinkeln unter Umstdnden zu
gering. Auch die Homogenitét des B; -Feldes ist mit den anderen Laufwellenmethoden und auch
mit simulierten Volumenspulen in Kérperspulengrofse vergleichbar, jedoch fiir die klinische MRT
nur bedingt geeignet. Zudem tritt bei Verwendung der koaxialen Grundmode TEM eine Signal-
ausloschung nahe der zentralen Langsachse auf.
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Die aus den Simulationen ermittelten SAR-Mittelwerte liegen innerhalb der gesetzlichen Grenz-
werte, jedoch stellen lokale SAR-Maxima, die an den Kontaktstellen zu den Ubergangselementen
der Wellenleiteranordnung auftreten, noch eine Limitation dar. Durch Reduktion der Sendelei-
stung, Verldngerung der Repetitionszeiten oder die Verwendung von Padding-Materialien an den
betreffenden Kontaktstellen kénnen diese Hotspots jedoch vermieden werden.

Auch der Betrieb der Wellenleiteranordnung mit TE-Moden anstelle der Grundmode TEM wurde
untersucht. Durch Verwendung der TE11-Mode kann die zentrale Signalausloschung vermieden
werden, die Homogenitéit des Sendefeldes und die Sendeeffizienz sind im Mittel dennoch geringer
als bei der TEM-Mode.

Ein Vorteil gegeniiber anderen Laufwellenmethoden und resonanten Komponenten ist die Fre-
quenzunabhénigkeit der TEM-Mode, wodurch sich der koaxiale Wellenleiter auch zur MRT bei
niedrigeren Frequenzen, z.B. mit X-Kernen, eignet. Auch die Verkleinerung des Wellenleiters
ist dadurch méglich, ohne seine Funktion zu beeintréchtigen. Auf diese Weise konnten mit dem
verkleinerten Wellenleitermodell MR-Experimente bei fiinf verschiedenen Frequenzen zwischen
29 MHz und 297 MHz durchgefiihrt werden, was neben der 'H-MRT bei 7T, 3T und 1,5T
auch 23Na-MRT-Messungen bei 7T ermoglichte. Aufgrund der geringen MR-Sensitivitit des Nu-
klids konnten keine 3°CI-MRT-Aufnahmen erzeugt werden, die Signalstirke war jedoch fiir die
35Cl-MR-Spektroskopie bei 7T ausreichend. Durch Verwendung eines passiven Diplexers konnte
auch der multinukleare Betrieb des Wellenleiters bei den 7T-Larmorfrequenzen von 'H und **Na
(297,15 MHz und 78,6 MHz) gezeigt werden. Dabei treten geringe Verluste (< 1,5 dB) in den
Filterelementen auf, was zu einer Reduktion der Sendeeffizienz und des SNR (durch Signalver-
luste im Empfangsfall) fithrt. Im Sendefall konnen diese Verluste jedoch durch Erhéhung der
Sendeleistung kompensiert werden.

Mit den vorgestellten Ergebnissen konnte somit erstmals gezeigt werden, dass eine koaxiale Wel-
lenleiteranordnung als Sendeantenne fiir die Hochfeld-MRT verwendet werden kann. Die erreichte
Sendeeftizienz ist jedoch zurzeit fiir MR-Verfahren, die HF-Anregungen mit hohen Flipwinkeln
erfordern, nicht ausreichend. Auch das Problem der Bj-Feldinhomogenitdt in der Hochfeld-MRT
konnte durch die koaxiale Wellenleiteranordnung nicht behoben werden. Dennoch 1ost die Me-
thode verschiedene Probleme der bisherigen Laufwellenverfahren. Unter anderem wird durch die
Fokussierung der HF-Wellen auf den Messbereich die globale HF-Exposition des Patienten ver-
mieden, und die Limitierung durch eine untere Grenzfrequenz wird bei Verwendung der TEM-
Mode aufgehoben. Aufgrund dieser Frequenzunabhéngigkeit, die auch den simultanen Betrieb
bei mehreren Frequenzen ermoglicht, bietet sich die koaxiale Wellenleiter-MRT besonders fiir
multinukleare Studien in der Hochfeld-MRT und MR-Spektroskopie an.



Anhang A
7TT-MR-System

Hersteller: Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland
Inbetriebnahme: Juli 2008
Magnet

— Supraleitender Solenoid Magnet mit By = 7 Tesla (Lénge ca. 3 m)

— Innendurchmesser der Magnetbohrung: 60 cm

— Gewicht des Magneten inkl. Kiihlmittel (Helium): ca. 36 t
Gradientensystem

— Max. Feldstérke der x/y/z-Gradienten: 40/40/45 %T

— Max. Anstiegsrate (slew rate) der x/y/z-Gradienten: 180/180/220 mﬂfgs

— Max. Bildfeldldnge in z-Richtung (FOV): < 50 cm

Hochfrequenzsystem

— Das System ist nicht mit einer Korperspule ausgestattet.

— 32 Empfangskaniile fiir die 'H-MRT

— 1 Sendekanal zur Hochfrequenzanregung bei der -Frequenz (297 MHz)
— Maximale Sendeleistung bei 'H-Frequenz (297TM Hz): PLE — 8 kW

— 1 Sendekanal zur Breitbandanregung (X-Kerne, f, < fig)

— Maximale Sendeleistung bei X-Kern-Anregung: P7 . = 4 kW

max
e Computer

— Betriebssoftware Siemens syngo in Version VB15

Hochfrequenzspulen

e 24-Kanal Kopfspule

— Hersteller: Nova Medical, Inc (Wilmington, MA /USA)

— 24 Empfangselemente und 1 Tx/Rx-Birdcage-Volumenspule
e 1-Kanal Kopfspule

— Hersteller: Invivo (Gainesville, FL/USA)

— Einzelne Tx/Rx-Birdcage-Volumenspule
e 2Na/!H-Kopfspule

— Rapid Biomedical GmbH (Rimpar, Deutschland)

— Kopfspule fiir 22Na-MRT mit zusétzlicher 'H-Volumenspule
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Abb. A.1: (a) 7T-MRT-System am Deutschen Krebsforschungszentrum Heidelberg. (b) 24-Kanal Kopf-
spule. (c) 1-Kanal Kopfspule. (d) *Na/'H-Kopfspule.
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