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Spulenkonzepte zur schnellen und bewegungskompensierten MR-Bildgebung von
Kleintieren

In dieser Arbeit wurden Hochfrequenzspulen fiir die Bildgebung von Kleintieren an klinischen
Ganzkorper-Magnetresonanztomographen entwickelt. Hierzu wurden zunichst Einkanal-
Solenoidspulen konzipiert und charakterisiert. Die Solenoide hatten zwei bzw. drei Windun-
gen, die doppelt ausgefiihrt wurden, um eine bessere Homogenitidt des Empfangsprofils zu
erzielen. Diese Spulen ermdglichen die Akquisition von Ganzkérperaufnahmen von Miusen
mit hohem Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) und Homogenitét iiber eine Linge von minde-
stens 6,3 cm.

Da fiir viele Bildgebungsexperimente eine schnelle Bildaufnahme essentiell ist, wurde im
nichsten Schritt ein neuartiges Spulenkonzept entwickelt, welches durch seine Geometrie die
parallele Bildgebung in beliebigen Raumrichtungen ermdoglicht. Ein Prototyp wurde aufge-
baut und durch Bildgebungsexperimente am Phantom und am Kleintier charakterisiert. Bei
Beschleunigungsfaktoren von R = 2 wich das SNR in allen drei Raumrichtungen weniger als
1% vom theoretisch maximalen SNR ab.

Zur Kompensation physiologischer Bewegungen durch das Selfgating-Verfahren, wird in dieser
Arbeit erstmals eine Spule vorgestellt, die nur das Selfgating-Signal selektiv verstarkt und -
durch Einsatz eines optischen Detuning-Verfahrens - gleichzeitig die homogene Ausleuchtung
des Bildes erhélt. In-vivo-Messungen am Kleintier zeigen eine Verstirkung des Selfgating-
Signals um mindestens 40%.

Coil Concepts for Rapid and Motion-Compensated MR-Imaging of Small Ani-
mals

In this work radiofrequency-coils for the imaging of small animals in clinical whole-body
MRI-systems were developed. Therefore in a first step single-channel solenoids were designed
and characterized. The solenoids had two and three windings respectively, which were imple-
mented as double wires to increase the homogeneity of the receive profile. These coils allow
the acquisition of whole-body images of mice with high signal-to-noise ratio and homogeneity
over a distance of at least 6.3 cm.

Since many imaging experiments require rapid image acquisition, in the next step a novel
coil concept was developed, which, due to its geometry, enables parallel imaging in arbitrary
directions. A prototype was assembled and tested on phantom and small-animal experiments.
With an accelerating factor of R = 2, the difference of the SNR in all directions from the
theoretical maximum, was less than 1%.

In order to compensate physiological motion by the self-gating technique, in this work a coil
is presented for the first time, which selectively amplifies the self-gating signal, while - due
to a optical detuning technique - preserving the homogeneous illumination of the image. In
vivo experiments on a small animal show an amplification of the self-gating signal by at least
40%.
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1. Einleitung

Die ersten mithilfe der Magnetischen Resonanz (MR) aufgenommenen Bilder wurden 1973
von Paul C. Lauterbur veréffentlicht [Lau73]. In den darauffolgenden Jahren wurde das Ver-
fahren von Peter Mansfield entscheidend weiterentwickelt [Man77|, wofiir er im Jahr 2003
zusammen mit Paul C. Lauterbur den Medizinnobelpreis erhielt. Seit Anfang der 1980er
Jahre sind Magnetresonanztomographen (MRT) fiir den klinischen Gebrauch kommerziell er-
héaltlich. Inzwischen ist die MRT zu einer etablierten Methode der radiologischen Diagnostik
geworden, und die Anzahl der jéhrlich durchgefithrten MR-Untersuchungen nimmt kontinu-
ierlich zu.

Die MRT erméglicht es, Schnittbilder aus dem Koérper lebender Organismen in beliebi-
gen Orientierungen mit grofem Weichteilkontrast zu erzeugen. Neben der morphologischen
Information kénnen mit der MRT auch Informationen iiber die Funktion von Organen (Per-
fusion, Sauerstoffverbrauch, Diffussion) gewonnen werden. Dabei wird im Gegensatz zu an-
deren Schnittbildgebungstechniken wie der Réntgen-Computertomographie (CT) oder der
Positronen-Emissions-Tomographie (PET) keine ionisierende Strahlung bendotigt.

Neben der klinischen Diagnostik findet die MRT inzwischen auch in der préklinischen For-
schung zahlreiche Anwendungen. Arzneimittel und Therapiemethoden werden im Tiermodell
getestet, bevor sie flir den Einsatz am Menschen zugelassen werden. Um den Therapieerfolg
zu verfolgen, miissen in bestimmten Zeitabstinden Gewebeproben entnommen oder Tiere
geopfert werden. In vielen Fillen bietet die MRT hierzu eine nichtinvasive Alternative. Sie
ermdoglicht es sogar, den Krankheitsverlauf am einzelnen Tier zu verfolgen, wodurch die An-
zahl der Tiere, die fiir eine Studie benétigt werden, drastisch reduziert werden kann.

MR-Studien an Kleintieren wie Mausen und Ratten werden hauptséchlich in dedizierten
Kleintier-MR-Tomographen bei hohen Feldstirken (By > 4 T) durchgefiihrt. Diese Systeme
liefern MR-Bilder mit hohem Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) und hoher rdumlicher Auflo-
sung bei relativ kurzen Messzeiten. Allerdings lassen sich die Ergebnisse dieser Studien wegen
des unterschiedlichen Kontrastverhaltens bei unterschiedlichen By-Feldstérken nur schwer auf
Anwendungen am Menschen iibertragen, da klinische MR-Tomographen bei deutlich niedri-
geren Feldstédrken (typisch: 1,5 - 3 Tesla) betrieben werden. Auferdem sind derartige Syste-
me, aufgrund der hohen Anschaffungskosten, nicht in allen Forschungseinrichtungen vorhan-
den. Vielerorts wird die Kleintierbildgebung an klinischen MR-Tomographen durchgefiihrt
[WLM™92], da diese hiufig schon vorhanden sind und in Zeiten, in denen kein Patienten-
betrieb durchgefiihrt wird, fiir die Forschung eingesetzt werden konnen. Fin weiterer Vorteil

klinischer Tomographen ist die optimierte Benutzerschnittstelle und eine Vielzahl an eta-
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blierten Bildgebungs- und Nachverarbeitungsprotokollen. Die geringere By-Feldstérke fiihrt
zu verminderten Bildartefakten durch Chemical-Shift-Effekte, wodurch die Darstellung von
Gewebegrenzen verbessert wird.

Neben den genannten Vorteilen stellt die Kleintier-Bildgebung an klinischen Systemen den
Experimentator jedoch auch vor Herausforderungen. Da eine Maus etwa zehnmal kleiner ist
als ein Mensch, wird zur Darstellung der gleichen anatomischen Strukturen eine zehnmal
héhere lineare Auflésung benotigt. Dies schligt sich in einem verminderten SNR bzw. 1dn-
geren Messzeiten nieder. Deshalb werden fiir Untersuchungen an Kleintieren in klinischen
Magnetresonanztomographen spezielle Hochfrequenzspulen bendtigt, die auf die Gréfse und
Korperform der Tiere angepasst sind. Kleintierspulen erhéhen lokal das SNR und ermoglichen
so bei gleicher Messzeit die Akquisition raumlich héher aufgeléster Datensétze.

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung von Kleintierspulen fiir den Einsatz in klinischen
1,5-Tesla und 3-Tesla-Ganzkorpertomographen. In einem ersten Schritt wurden Einkanal-
Solenoidspulen fiir die Kleintierbildgebung entwickelt und getestet. Darauf aufbauend wurden
im Folgenden neuartige Spulenkonzepte zur schnellen und bewegungskompensierten MR-
Bildgebung entwickelt.

Da Herz- und Atemfrequenz einer Maus etwa zehnmal hoher als beim Menschen sind,
bereitet nicht nur die rdumliche, sondern auch die zeitliche Auflésung Schwierigkeiten. So
gestaltet es sich insbesondere schwierig, so genannte First-Pass-Angiographien durchzufiihren,
bei denen die Passage eines Kontrastmittelbolus durch die Blutgefifse verfolgt wird. Eine
Mboglichkeit die Bildaufnahme zu beschleunigen, bietet die parallele Bildgebung [SDR07]. Pa-
rallele Bildgebungsverfahren stellen besondere Anforderungen an die verwendeten Spulen. In
dieser Arbeit wird ein Spulenkonzept vorgestellt, das die parallele Bildgebung in beliebigen
Raumrichtungen ermdéglichen soll.

Eine weitere Herausforderung der Kleintierbildgebung an klinischen MR-Systemen ist die
Akquisition physiologischer Signale zur Aufnahme bewegungskompensierter Bilder: Physio-
logische Bewegungen, wie Herzschlag und Atmung, fithren zu Bewegungsartefakten im Bild,
so dass das bewegte Organ und die umliegenden Strukturen nicht scharf dargestellt werden.
Dieses Problem kann durch eine synchronisierte Bildgebung gelost werden. Zur Ableitung der
Triggersignale wird normalerweise zusétzliche Hardware, wie Atemgurte, EKG-Systeme oder
Pulsoximeter eingesetzt. Die an klinischen MR-Systemen vorhandenen Triggersysteme sind
allerdings fiir die Anwendung am Menschen optimiert und fiir Kleintiere nicht einsetzbar. Ei-
ne Alternative bietet die direkte Akquisition der physiologischen Signale aus dem MR-Signal
(das so genannte Selfgating). Die zuverlassige Ableitung von Selfgatingsignalen ist bei Klein-
tieren im Ganzkorpertomographen aufgrund der Groke erschwert. Im Rahmen dieser Arbeit
wurde daher ein Hardwarekonzept entwickelt und getestet, das selektiv das Selfgatingsignal
verstiarkt und damit die Aufnahme bewegungskompensierter Bilder erleichtert.

In der vorliegenden Arbeit werden zunéchst die physikalischen Grundlagen der Magneti-
schen Resonanz, der Detektion des MR-Signals und der Erzeugung eines Bildes geschildert

(Kapitel 2). Dann werden die entwickelten Spulenkonzepte und die zu ihrer Charakterisierung
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verwendeten Messmethoden beschrieben (Kapitel 3). In Kapitel 4 werden die durchgefiihrten
Messungen und deren Ergebnisse gezeigt und in Kapitel 5 diskutiert. Kapitel 6 bietet eine

Zusammenfassung der Arbeit und einen Ausblick auf kiinftige Entwicklungsmdoglichkeiten.






2. Grundlagen

2.1. Magnetische Kernspinresonanz

Das erste Kernresonanz-Experiment wurde 1938 von Isidor Isaac Rabi et al. an einem Strahl
aus LiCl-Molekiilen durchgefithrt [RZMK38]. Die ersten Experimente an Fliissigkeiten und
Festkorpern wurden 1945/46 nahezu gleichzeitig von Edward Mills Purcell et al. an Paraffin
[PTP46] und Felix Bloch et al. an Wasser [BHP46b| durchgefiihrt. Sie bilden die Grund-
lage fiir alle modernen Magnetresonanzexperimente bis hin zur Magnetresonanzbildgebung
(MR-Bildgebung). Die MR-Bildgebung findet heute in der medizinischen Diagnostik weite
Anwendung. Im Folgenden sollen kurz die Grundlagen der magnetischen Kernresonanz wie-
dergegeben werden. Ausfiihrliche Darstellungen finden sich in [Abr83| und [S1i89).

2.1.1. Spins in einem konstanten Magnetfeld

Atomkerne mit ungerader Protonen- und/oder Neutronenzahl besitzen ein von Null verschie-
denes magnetisches Moment, das sich auf die quantenmechanische Eigenschaft des Kernspins

zuriickfithren ldsst. Das magnetische Moment i eines Kerns ist mit dem Kernspin I iiber

i =l (2.1)

verkniipft. Das gyromagnetische Verhéltnis v ist eine kernspezifische Konstante, die sich aus
dem Kernmagneton pp, dem Landé-Faktor gr und dem reduzierten Planckschen Wirkungs-

quantum h zusammensetzt:
gIilK
V=T (2.2)

Die Observable Spin wird quantenmechanisch durch den Spinoperator I beschrieben, der den

Vertauschungsrelationen

[1;, 1% =0 (2.3)
[fi, jj} == Gijkihfk (24)

gehorcht. Da die Vertauschungsrelationen fiir Spinoperatoren denen des Drehimpulses analog
sind, kann der Spin als quantenmechanischer Drehimpuls aufgefasst werden. Genau genom-
men ist die als Kernspin bezeichnete Grofie ein Gesamtdrehimpuls, der sich aus Bahn- und
Figendrehimpuls des Kerns zusammensetzt, wobei der Eigendrehimpuls wiederum eine aus

den Spins der Kernbestandteilen resultierende Grofbe ist.
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Fiir die Spinwellenfunktionen kann ein aus der Spinquantenzahl I und der Magnetquan-
tenzahl m, bestehendes Basissystem |I,mg) gewéhlt werden, wobei mg die 21 + 1 diskreten
Werte —I,—1 4+ 1,...,1 + 1,1 annehmen kann. Wird 0.B.d.A die z-Richtung als Quantisie-

rungsrichtung gewihlt, so folgen die Eigenwertgleichungen
L|I,mg) = mgh|I, my) (2.5)

und
I|1,myg) = I(I + 1)R2|1,m) (2.6)

Bei fehlender Kopplung an die Umgebung sind die Energiezustande der Spins entartet. Wird
ein duferes Magnetfeld By angelegt, z.B. in z-Richtung:

éo = (070730)7 (27)

so wird diese Entartung aufgehoben und die Energien der Zusténde zeigen eine Differenz AF.

Diese ergibt sich aus der Lésung des Eigenwertproblems
H|I,ms) = E|I,my) (2.8)
unter Verwendung des Zeeman-Hamiltonoperators
H=—~I.B, (2.9)

zu

Ei = :i:yhmsBo. (2.10)
Die Energiedifferenz zwischen den Zusténden ist demnach
1
AE =2mgyyhBy =2 - 5’)’?130 = ~vhBy = hwy, (2.11)
wobei wg = vBy als Larmorfrequenz bezeichnet wird. Da das gyromagnetische Verhiltnis von

Wasserstoffkernen 'H (I = %)
MHz

v
— =42 577
or ’

betrigt, ist die Larmorfrequenz bei Magnetfeldstérken klinischer MR-Systeme (By= 1,5T
bzw. 3T) 63,9 MHz bzw. 127,7 MHz.

Betrachtet man die Zeitentwicklung des Erwartungswertes des Spinoperators mithilfe der

Heisenbergschen Bewegungsgleichung

U _ 17 p] (2.12)

und den Vertauschungsrelationen Gl. 2.3 und GI. 2.4 fiir Drehimpulsoperatoren, so erhélt
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U) puidy), (2.13)
diw = —By(1,), (2.14)
d(I.) B

o = 0. (2.15)

Der Erwartungswert fiir die z-Komponente des Spins ist somit zeitlich konstant, wihrend sich
fiir die Transversalkomponenten x und y zeitabhingige Losungen ergeben, die sich als Prizes-
sionsbewegungen der Erwartungswerte der Spins mit der Larmorfrequenz wy um die z-Achse
deuten lassen. Geméft Gl. 2.1 l&sst sich dies als Bewegungsgleichung fiir den Erwartungswert

des quantenmechanischen Operators des magnetischen Moments ﬁ schreiben:

)

X

d

— (i) x v Bo. (2.16)

QU
~

Diese hat dieselbe Struktur wie die Bewegungsgleichung des Drehimpulses eines Kreisels im
Schwerefeld der Erde.

2.1.2. Makroskopische Magnetisierung

In Magnetresonanzexperimenten hat man es mit Messvolumina V in der Gréfe von einigen
Mikrolitern zu tun. Deshalb muss die Betrachtung eines einzelnen Spins, der nicht messbar
ist, auf die eines kanonischen Ensembles von NN nicht miteinander wechselwirkenden Spins
erweitert werden. Die messbare makroskopische Magnetisierung M resultiert aus der Uber-

lagerung der Magnetisierung von Spinpaketen (g, )y:

M :i (kz)n (2.17)
0 " v .

Diese Magnetisierung lésst sich mithilfe der Besetzungswahrscheinlichkeit p,, des Zustandes

m mit Energie E,, beschreiben als

N 1
Mo =h; > mpm. (2.18)

m=—1

Die Besetzungswahrscheinlichkeiten fiir die Zusténde ergeben sich aus der Boltzmann-Statistik,

wonach die Besetzungswahrscheinlichkeit fiir den Zustand m als

1 _Em
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gegeben ist. Z ist hierbei die Zustandssumme

Z=3 it (2.20)

Bei hinreichend hohen Temperaturen kann die Exponentialfunktion durch die ersten beiden

Terme der Taylor-Entwicklung gendhert werden:

1+ yhm By

kT
Pm =~ . 2.21
m 2I +1 ( )

Damit ergibt sich als Ausdruck fiir die makroskopische Magnetisierung

I hm?B
N m + 10 o RAI(I+1)
Mo=vhiz D, =5 — = NV B (222)

Durch den Ubergang <,L:1:> — M lasst sich die Bewegungsgleichung 2.16 auf die makroskopische

Magnetisierung tibertragen:

dz‘flt(t) _ ME(t) x vB(1). (2.23)

Da dieser Magnetisierungsvektor ein makroskopisches System reprisentiert, kann er im Fol-

genden ohne Zuhilfenahme der Quantentheorie behandelt werden.

2.1.3. Hochfrequenz-Anregung des Spinsystems

Die bisherigen Betrachtungen beschrinkten sich auf Spins in einem konstanten Magnetfeld
By, das in z-Richtung zeigt. Im Folgenden wird diesem konstanten Feld ein in der zy-Ebene

mit der Frequenz w rotierendes Wechselfeld B; iiberlagert, das mit By zum Gesamtfeld

Bf(t) | B1| cos wt
Bt)=Bo+Bi(t)y=| 0 |+| BY@®) | =| |Bi|sinwt (2.24)
Bo 0 By

fiihrt. Die Zeitabhéngigkeit kann durch Einfiilhren eines mit w um z rotierenden Koordina-
tensystems, mit den Koordinaten 2’ und v/, beseitigt werden. B; liege in diesem rotierenden

Koordinatenystem 0.B.d.A. in 2/-Richtung. Das Ergebnis ist:

-, M (t) |Bi|
I arwy | v o . (2.25)
dt Y
Mé (t) By — <«

Y

Ist w genau die Larmorfrequenz w = wy, so verschwindet geméfs Gl. 2.11 die z-Komponente

(By — %) des B-Feldes in Gl. 2.25, und eine Drehung der Magnetisierung um ' mit der
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Kreisfrequenz ( Rabi-Frequenz)
w1 =vB (2.26)

ist die Folge. Wirkt das Bj-Feld nur eine begrenze Zeit At, so wird die Magnetisierung um
einen Winkel o gedreht:

At
o= ’y/o By (t)dt. (2.27)

a wird als Anregungswinkel oder Flip- Winkel bezeichnet. Im Folgenden werden senkrecht zu
By angelegte Hochfrequenzpulse nach dem Winkel benannt, um den sie den Magnetisierungs-
vektor drehen. Ein 90°-Puls dreht die Gleichgewichtsmagnetisierung in die Transversalebene,
wihrend ein 180°-Puls sie spiegelt.

Durch das Auslenken des Magnetisierungsvektors in die xy-Ebene entsteht im Laborsystem
eine mit wy um z rotierende Transversalmagnetisierung. Diese kann mithilfe einer Spule durch

die Faraday-Induktion detektiert werden und stellt das eigentliche Magnetresonanzsignal dar.

2.1.4. Relaxation

Aufgrund von Wechselwirkungen mit seiner Umgebung relaxiert das angeregte Spinsystem
nach einem Anregungspuls wieder in den Zustand des thermischen Gleichgewichts. Dies &u-
fsert sich in einem exponentiellen Abklingen des gemessenen Signals nach Abschalten des
Anregungspulses, das deshalb auch als Free Induction Decay (FID) bezeichnet wird. Die ge-
naue Analyse des NMR-Signals (kohiirenter Uberlagerungszustand nach der Anregung) zeigt,
dass zwei Relaxationsprozesse ablaufen, die durch unterschiedliche charakteristische Abkling-

zeiten 177 und T, gekennzeichnet sind:

e Als Ti-Relazation (auch Spin-Gitter-Relazation) bezeichnet man die Riickkehr des Ma-
gnetisierungsvektors in die z-Richtung. Hiermit ist eine Abgabe von Energie an die

Umgebung verbunden.

e Ty-Relazation (auch Spin-Spin-Relazation) bezeichnet den Verlust der Phasenkohérenz
der Spins in der Transversalebene. Bei der T5-Relaxation wird keine Energie an die

Umgebung abgegeben, wohl aber erhht sich die Entropie des Systems.

Um diese Relaxationsprozesse phinomenologisch zu beschreiben, hat Felix Bloch 1946 die

Bewegungsgleichung 2.23 um Relaxationsterme erweitert [BHP46a]:

dﬂfft(t) =~y(M(t) x B(t)), + Mo~ M:00) _T?L(t) (2.28)
B0 o (410) x By - 22, (2.20)

Ist das statische Magnetfeld innerhalb des Messvolumens inhomogen, so fithrt die daraus
resultierende Variation der Larmorfrequenzen zu einem zusétzlichen Dephasieren der Spin-

isochromaten und damit zu einem schnelleren Signalabfall. Dieser Relaxationsprozess wird
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als 15 -Relazation bezeichnet. Betrigt die Magnetfelddnderung innerhalb des Messvolumens

A By, so ist die resultierende transversale Relaxationsrate

1 1

— = ABy. 2.30
Lokale Verdnderungen des Byp-Feldes konnen sowohl von Inhomogenitdaten des Magneten als
auch von lokalen Anderungen der Probensuszeptibilitdit herriihren. Im Gegensatz zur Th-
Relaxation sind diese Prozesse reversibel und kénnen durch Spinecho-Experimente kompen-

siert werden, auf die im nichsten Abschnitt eingegangen wird.

2.1.5. Echoformation

In vielen MR-Experimenten ist es hilfreich, nach einer Hochfrequenz-Anregung den FID nicht
direkt zu messen, sondern sog. Echos zu generieren. Die zwischen Anregungspuls und Echo
verstreichende Zeit wird als Echozeit Tg bezeichnet. Je nach Art der Echo-Erzeugung unter-

scheidet man zwischen Spinechos und Gradientenechos.

Spinechos

Im Jahre 1950 beobachtete Erwin Hahn, dass bei einer Folge von mehr als einem Hochfre-
quenzpuls ein Magnetresonanzsignal entsteht [Hah50|. Das einfachste derartige Experiment
ist das Spinecho-Experiment (Abb. 2.1(a)), bei dem zunéchst durch einen 90°-Puls die Magne-
tisierung in die Transversalebene geklappt wird. Falls By nicht perfekt homogen ist, verlieren
die Spinisochromaten nach und nach ihre Phasenkohérenz. Nach einer Zeit ¢ = Tg/2 wird
ein zweiter Puls appliziert, welcher die Magnetisierung um 180° dreht. Spinisochromaten, die
vor dem 180°-Puls durch lokale Feldgradienten eine Phasenlage +A¢ akkumuliert hatten,
haben nun eine Phasenlage von —A¢p. Zum spiteren Zeitpunkt Tk besteht wieder Phasenko-
hérenz. Das resultierende Signal wird als Spinecho bezeichnet (Abb. 2.2). Lésst man mehrere
180°-Pulse auf eine 90°-Anregung folgen, so erhilt man einen FEchozug. Durch ein Spine-
cho werden demnach Relaxationsprozesse die auf Inhomogenitédten des Magnetfeldes beruhen
kompensiert, und der Signalabfall erfolgt mit 75 statt mit 75"

Folgt auf die initiale 90°-Anregung anstelle eines 180°-Pulses ein weiterer 90°-Puls, so wird
die Magnetisierung in der Longitudinalrichtung ausgerichtet. Von dort kann sie durch einen
erneuten 90°-Puls wieder in die Transversalebene gedreht werden und ein weiteres Echo, das
sogenannte stimulierte Echo, entsteht. Wahrend der Zeit in der sich die Magnetisierung in
der Longitudinalrichtung befindet, haben Magnetfeldinhomogenitéiten keinen Einflus auf die
Phasenlage der Spinisochromaten. Dieser Effekt wird als Phasenkonservierung (engl. phase
conservation) bezeichnet.

Die Pulsfolgen zur Erzeugung von Spinecho und stimuliertem Echo und die zugehorigen
Phasendiagramme (Echopfad-Diagramme) sind in Abb. 2.1 dargestellt. Verallgemeinert man

dies auf Pulse mit beliebigen Anregungswinkeln a1, aso, ag, so teilen sich die Echopfade und



Grundlagen 11
a) 4 b) 4
(@) 5 T, Efiho (b) 5 T, Efiho
HF Tel/2 T2 HF Te/2 : Tu T2 :
90°: 180° | ; 5
: g 90°! 90°: 90°
{\ A, g N\ > n {\ -
ViV VAV ( VAVAM VAVAY (VAVA I

o4

o)t

\j
()
\j

Abbildung 2.1.:

90°

—
—

Pulsfolgen (oben) und daraus resultierende Phasenlagen der Spinisochroma-
ten (unten). Ein Nulldurchgang im Phasendiagramm bedeutet Phasenkohé-
renz und damit die Formierung eines Echos. (a) Eine 90°-180°-Pulsfolge er-
zeugt ein Hahnsches Spinecho. (b) Durch eine 90°-90°-90°-Pulsfolge entsteht
ein stimuliertes Echo. Zwischen zweitem und drittem Puls zeigt die Magne-

tisierung in longitudinaler Richtung, wobei die relative Phasenlage erhalten
bleibt.

Magnetisierung in x-Richtung (w.E.)

-1,0

0,00

Abbildung 2.2.:

0,25 0,50 0,75 1,00 1,25 1,50
Zeit (t/ T,)

Zeitlicher Verlauf der z-Komponente des Magnetisierungsvektors im Labor-
system (schwarz). Durch Feldinhomogenitéten und 75-Relaxation zerfillt das
Signal mit der Zeitkonstanten T3 (blau). Einstrahlung eines 180°-Pulses zum
Zeitpunkt T /2 refokussiert die Spinisochromaten, so dass zur Zeit Tg ein
Spinecho entsteht, dessen Amplitude von T und nicht von T abhéngt (rot).
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A
G(t) Echo
0 >
t
o(t) 4
0 >
t

Abbildung 2.3.: Zeitlicher Verlauf des Gradienten (oben) und der dadurch entstehenden Pha-
sendifferenz zwischen den Spinisochromaten (unten). Beim Nulldurchgang
der Phase entsteht ein Gradientenecho.

sowohl Spin- als auch stimulierte Echos treten auf. Die relative Signalamplitude des Spinechos
ist dann [HTB99]

_ T
Sie o sin(ay ) sin? (%) ¢ 1o (2.31)
und die des stimulierten Echos
1 . . . Iy _Tm
Sste X 3 sin(ag) sin(ag) sin(ag)e T e T2 | (2.32)

mit den Zeiten Tg1 und Ty aus Abb. 2.1.

Gradientenechos

Bei der MR-Bildgebung erzeugt man die Ortskodierung mithilfe von Magnetfeldgradienten.
Wird nach einem Anregungspuls ein Feldgradient G angelegt, so akkumulieren zwei Spiniso-

chromaten im Abstand Ar nach einer Zeit T einen Phasenunterschied
T
Ap(T) = ’y/ G(t)Ardt = yM Ar, (2.33)
0

wobei M? das nullte Gradientenmoment bezeichnet. Dieser Phasenunterschied bleibt nach
Abschalten des Feldgradienten erhalten, wenn das Spinsystem nicht gestért wird. Wird nun
die Polaritit des Gradienten umgekehrt, dann werden die Spinisochromaten rephasiert, so
dass zum Zeitpunkt T, definiert durch

Tk

G(t)dt = M°(Tg) = 0, (2.34)
0
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wieder Phasenkohérenz besteht (Echobedingung). Das dadurch erzeugte Echo wird als Gra-
dientenecho bezeichnet. Im Gegensatz zu Spinechos kompensieren Gradientenechos keine Si-
gnalverluste durch Magnefeldinhomogenitéten. Deshalb zerféllt in diesem Fall das Signal mit
T5.

2.2. Signaldetektion

Der fiir die Hochfrequenz (HF)-Anregung und Signalauslese verantwortliche Teil eines MR-~
Tomographen wird als Hochfrequenzkette bezeichnet, wobei diese sich in Sendekette und Emp-
fangskette unterteilt. Am Ende bzw. Anfang der Ketten befindet sich die HF-Spule. Es ist
moglich, sowohl fiir die Anregung als auch fiir den Signalempfang dieselbe Spule, eine sog.
Sende-Empfangsspule, zu verwenden. In der MR-Tomographie ist es aber bei vielen Untersu-
chungen iiblich, zwei getrennte Spulen zu verwenden: Eine Sendespule, die das Messvolumen
moglichst homogen anregt, um den Magnetisierungsvektor iiberall um den gleichen Winkel
auszulenken und eine oder mehrere separate Empfangsspulen, die das Signal lokal mit hoher
Empfindlichkeit aufnehmen. Im Folgenden wird niher auf den Signalempfang eingegangen.
Es wird gezeigt, wie das MR-Signal aufgenommen wird, um es einer Digitalisierung und
anschlielsenden Bildrekonstruktion zugénglich zu machen. Dabei werden sowohl die elektro-
dynamischen Prinzipien, das Signal und Rauschverhalten, als auch sich daraus ergebende

Randbedingungen zum Bau eines Empfingers kurz besprochen.

2.2.1. Aufbau der Empfangskette

Eine ausfiihrliche Darstellung des Aufbaus von Empfangssystemen findet sich in [Hou78] und
[Opp06]. Der Aufbau einer Empfangskette ist schematisch in Abb. 2.4 dargestellt. Die Si-
gnaldetektion erfolgt iiber eine Spule, in die die Probe eingebracht wird. Die Spule ist iiber
ein Netzwerk zur Impedanztransformation an einen Vorverstirker angeschlossen, der das Si-
gnal vor der Weiterverarbeitung verstirkt. Da das mit wg oszillierende Hochfrequenzsignal
Us(t) = Ugi(t) cos(wgt) + Usa(t) sin(wgt) nur als Trager dient, dem die eigentliche Informati-
on aufmoduliert ist, wird es iiber elektronische Multiplizierer mithilfe eines Referenzsignales
auf eine Zwischenfrequenz heruntergemischt. Um die Projektion der Transversalkomponente
des prizedierenden Magnetisierungsvektors auf die z- und y-Achse des Laborsystems zu er-
halten, geschieht dies auf zwei getrennten Signalpfaden, wobei das Referenzsignal des einen
Pfades mit cos(wpt) und das des anderen mit sin(wot) oszilliert. Dies ergibt die demodulierten

Signale

Ui(t) = Us(t) cos(wot) =

USl(t)
2
Usg(t)
2

(cos((ws — wo)t) + cos((wr, + wo)t))+ (2.35)

(sin((wg — wo)t) + sin((wr, + wo)t)) = R(U(t))
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> TP 9 ADC - %(s)

Z—Z VW _>—

TP % ADC — P (s)

T

cos(w,t) sin(w,t)

Abbildung 2.4.: Schematische Darstellung der Empfangskette. Das von der Empfangsspule
(L) empfangene komplexe Signal s wird iiber ein Netzwerk zur Impedanz-
transformation (Z — Zj) an einen Vorverstarker (VV) geleitet. Zur phasen-
sensitiven Detektion wird es auf zwei getrennten Pfaden mit dem Kosinus
und dem Sinus des Referenzsignals multipliziert, wodurch man nach Tief-
passfilterung (TP) und Digitalisierung (ADC) Real- und Imaginérteil des
Signals erhélt.

und

Us(t) = Ug(t) sin(wpt) =

Usg(t)
2
Ug1 (t)
2

(cos((ws — wo)t) — cos((wr, + wo)t))+ (2.36)

(sin((wg — wo)t) + sin((wr, — wo)t)) = S(U(¥)),

wobei das Signal des einen Pfades den Realteil z, das des anderen den Imagindrteil yi des
komplexen Empfangssignals « + yi darstellt. Diese Art der Signalverarbeitung wird als Qua-
draturdemodulation bezeichnet. Bevor die demodulierten Signale in Analog-Digital-Wandlern
(ADC) digitalisiert werden, werden sie durch Tiefpassfilter (TP) frequenzgefiltert, um zu
hohe Frequenzen, die die Abtastrate des ADC {iberschreiten und somit zu Aliasing fiithren
wiirden, zu unterdriicken. In modernen Magnetresonanztomographen findet die Aufspaltung
in Real- und Imaginérteil hdufig erst nach der Digitalisierung statt.

In fiir medizinische Anwendungen eingesetzten MR-Tomographen ist eine komplette Emp-
fangskette implementiert. Als Spule dient meist eine Ganzkorper-Sende-Empfangsspule, die
Bodycoil. Weiterhin existieren Steckplatze fiir separate Spulensysteme. Im Falle reiner Emp-
fangspulen beinhalten diese Spulensysteme die Spule, das Netzwerk zur Impedanztransfor-
mation und den Vorverstirker. Der Rest der Empfangskette ist dann als fester Bestandteil

im Tomographen integriert.

2.2.2. Das MR-Signal

Das von den Spulen detektierte MR-Signal resultiert von den in der zy-Ebene rotierenden

Komponenten des Magnetisierungsvektors M (t). Beriicksichtigt man Relaxationsprozesse,
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so ist die Transversalmagnetisierung M,,(t) im Laborsystem nach einem einzelnen Anre-
gungspuls mit dem Winkel o durch

¢ ywoh?I(I + 1)

4 _t 4 ot
My (t) = Mysina 0t 75 = N SETV sina el0ttle T3 (2.37)

gegeben. Hierbei bezeichnet 6y die urspriingliche Phase der Magnetisierung. Eine Magneti-
sierung am Ort 7/ erzeugt gemaf [Jac62, S.159] im quasistatischen Grenzfall am Ort 7 ein

magnetisches Vektorpotential A(7) der Form

V' x M(7)

vp 7=

A(P) = v, (2.38)
wobei Vp das Probenvolumen ist, aus dem die Magnetisierung stammt. Aus dem Vektorpo-

tential ldsst sich die magnetische Flussdichte gem#f
B=VxA (2.39)

errechnen. Da die Magnetisierung und somit auch die Flussdichte zeitabhfngig sind, erzeugen
sie gemél dem Faraday’schen Induktions-Gesetz ein nichtkonservatives elektrisches Feld der

Form

f Bt)dr = —gt /f Bydf, (2.40)

wobei f,. die gesamte vom Magnetfeld durchsetzte Fliche ist. Wird in dieses Feld ein Leiter

eingebracht, so lasst sich an den Leiterenden die Spannung

Us(t) = /L B (2.41)

messen. Diese Spannung ist die Messgréfse bei einem Magnetresonanzexperiment.

2.2.3. Rdumliches Empfangsprofil

Aus den Gleichungen 2.38 und 2.39 geht hervor, dass die magnetische Flussdichte am Ort 7
mit zunehmendem Abstand |7/ — 7] sinkt. Zudem ist die in einem Leiter induzierte Spannung
gemaf 2.41 vom Verlauf des Leiters abhingig. Um zu einem Wert fiir die induzierte Span-
nung zu gelangen, miissen diese Faktoren beriicksichtigt werden. Hierzu verwendet man das
Lorenzsche Reziprozidtstheorem |LL60, Hou00]:

0,3 -

Us(t) = — y ¢ (BE(T) - Mzy(752))dV, (2.42)



16 Grundlagen

wobei Bg (7) die zy-Komponente des Magnetfeldes ist, das diese Spule am Ort 7 erzeugen wiir-
de, wenn sie von Einheitsstrom durchflossen wiirde!. Diese Gleichung stellt die Verbindung
zwischen der rdumlichen Verteilung des Magnetfeldes her, welches eine Spule bei Stromfluss
erzeugt, und der durch eine raumlich verteilte Magnetisierung in ihr induzierten Spannung.

Die riumliche Verteilung Bp(7) lisst sich mithilfe der Elektrodynamik berechnen. Ein
Stromfaden I(7') im freien Raum erzeugt im quasistatischen Fall, wenn die Wellenldnge des

oszillierenden Stromes viel kleiner ist als |7 — 7'|, am Ort 7 ein Vektorpotential der Form

A = 1o 7{ [67)_ et (2.43)

4r Leiter ‘F_ F,’

Daraus lasst sich gemaf Gl. 2.39 das Magnetfeld berechnen, so dass das Biot-Savart-Gesetz

=/

B(7) =V x A(F) = “0/ I(F)dr! x ———
Leiter |T -

7
 A4r 7|3

(2.44)

folgt. Fiir den Fall hoherer Frequenzen, wenn Wellenlangeneffekte bedeutsam werden, muss

zur Berechnung von Bg(7) der volle Satz von Maxwell-Gleichungen geldst werden.

2.2.4. Rauschen

Das Signal ist von statistischen Storungen, dem Rauschen, iiberlagert. Dies wird durch das
Signal-Rausch-Verhaltnis (Signal-to-noise ratio, SNR) ausgedriickt. Bei Magnetresonanzex-
perimenten sind sowohl Signal als auch Rauschen iiber Spannungen definiert, und der Effek-

tivwert des SNR ist gegeben durch

US, eff

SNR =
UR, eft

(2.45)
Der wesentliche Rauschmechanismus ist das thermische Rauschen, auch Nyquist-Johnson-
Rauschen genannt [Nyq28, Joh28|, das von der thermischen Bewegung der Ladungstriager
herriihrt. Bei hinreichend kleinen Frequenzen kann dies in der Rayleigh-Jeans-Naherung be-

schrieben werden durch die Gleichung
URyefr = VAETRAV, (2.46)

mit dem effektiven Rauschwiderstand R, der die Temperatur 7" hat, und der Empfingerband-
breite Av. Der effektive Rauschwiderstand ist die Summe der Komponenten Spulenwiderstand
(Rs) und Probenwiderstand (Rp):

R = Rs+ Rp. (2.47)

!Genauer sollte es sich hierbei um Strom mit der interessierenden Frequenz wo und Einheitsamplitude han-
deln, da wie in Abs. 2.2.4 gezeigt wird, die in einer Spule wirksamen Verlustmechanismen frequenzabhéngig
sind.
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Spulenrauschen

Als Spulenwiderstand wird der Widerstand der Spule ohne Beladung durch ein Messobjekt
bezeichnet. Dieser wird in den meisten Fillen vom ohmschen Widerstand des Spulenleiters
dominiert. Verluste in angeschlossenen elektronischen Bauteilen, wie beispielsweise durch
im Dielektrikum von Kondensatoren auftretende Ladungsverschiebungen, werden ebenfalls
dem Spulenwiderstand zugerechnet, konnen aber (bei entsprechender Wahl der Bauelemente)

meist als klein gegen die Leiterverluste angenommen werden.

Ein homogener, gleichméfig dicker Leiter der Lange | und Querschnittsfliche f, aus einem
Material mit Leitfahigkeit o hat den Widerstand

1
=oF
Jedoch verringert sich die effektive Querschnittsflache des Leiters bei hochfrequenten Stromen

durch den Skin-Effekt und den Proximity-Effekt. Der Skin-Effekt bewirkt eine Verdringung

des Stromes aus dem Innern des Leiters. Die Stromdichte nimmt somit von auflen nach innen

R (2.48)

exponentiell ab. Es kann eine dquivalente Schichtdicke

0=/ 2 (2.49)
Howo

definiert werden, in der der gesamte Strom fliefit (u sei hier die Gesamtpermeabilitat des

Leiters). Bei einer Frequenz von 64 MHz, was der Larmor-Frequenz fiir Wasserstoffprotonen
bei 1,5 T entspricht, betrdgt die dquivalente Eindringtiefe in Kupfer beispielsweise nur noch
8 pm.

Der Proximity-Effekt bewirkt eine weitere Verdringung des Stromes, falls benachbarte
Leiter zu nahe nebeneinander liegen. Die Auswirkungen dieses Effektes lassen sich ohne eine
elektromagnetische Simulationsrechnung schwer abschétzen. Daher sollte dies bei der Kon-
struktion von MR-Spulen bereits beriicksichtigt und die Leiter in hinreichend groffem Abstand
zueinander angeordnet werden. In [HR76| wird der dreifache Leiterradius als minimaler Ab-

stand der Mitten benachbarter Leiter vorgeschlagen.

Bei Frequenzen, bei denen die Wellenlédnge in den Bereich der Leiterlinge kommt, agiert
die Spule als Antenne, und es treten Verluste durch Abstrahlung elektromagnetischer Wellen
auf, die sich durch einen &quivalenten Widerstand R,.q o wé ausdriicken lassen. Da dies
beim Bau der Spule meistens beriicksichtigt wird und die Leiter entsprechend kurz gehalten

werden, kdnnen diese Verluste meist vernachlassigt werden.

Probenrauschen

In der In-vivo-MRT enthilt das Messobjekt (Mensch oder Tier) elektrisch leitfihige Substan-
zen (z.B. in Wasser geloste Elektrolyte). Wird eine Probe der spezifischen Leitfihigleit o in
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ein elektrisches Feld E eingebracht, so ist die dissipierte Leistung

Pp— 0/ BRav = wa”/ \B2av. (2.50)
Probe Probe

Hier bezeichnet €’ den dielektrischen Verlustfaktor, der sich als Imaginirteil der komplexen
Dielektrizititskonstanten € = ege, = &' — i’ darstellen lisst. Da Verluste aus dielektrischen
Polarisationsprozessen sich von solchen aus Leitungsprozessen nicht unterscheiden lassen,

kann " in ein effektives o umgewandelt werden und umgekehrt. Mithilfe des Zusammenhangs
P = RI? (2.51)
kann dies in den Widerstand
Rp = a/ |E?dV = ws”/ |E2dV (2.52)
Probe Probe

umgerechnet werden, der an den Spulenenden bei Einheitsstrom zusitzlich zum Spulenwi-
derstand gemessen wird. Somit wirkt sich die Gegenwart des Messobjektes auf den Gesamt-
widerstand der Spule und damit auf das Rauschen aus. Das durch das Messobjekt induzierte
Rauschen wird als Probenrauschen (engl. sample noise) bezeichnet. Die Ursachen des Pro-
benrauschens unterteilt man in kapazitive und induktive Probenverluste. Der Unterschied

lasst sich auf den Ursprung des in Gl. 2.50 wirkenden elektrischen Feldes zuriickfiihren.

Kapazitive Verluste rithren aus den konservativen elektrischen Feldern, die gemif dem
Coulomb-Gesetz
V-cE=p (2.53)

ihren Ursprung in einer elektrischen Ladungsdichte p haben. An den Kapazititen Cy, die
verschiedene Fléchenelemente des Spulenleiters zueinander haben, bauen sich derartige La-
dungen auf. In [HL79] wird als grobe Abschétzung fir die parasitire Kapazitit Cy einer
Solenoidspule der Wert 2 pF pro Zentimeter Durchmesser genannt. Der Widerstand, der da-

durch zusétzlich in die Spule L eingebracht wird, ist
Rrc = "W3L?*Cy. (2.54)

Kapazitive Verluste lassen sich durch den Einbau mehrerer Kondensatoren entlang des Spu-
lenleiters vermindern. Sind die Kapazititen dieser Kondensatoren grofs gegen die, durch die
Leitergeometrie entstehenden, parasitiren Kapazitidten, so baut sich auch ein Grofiteil des
entstehenden elektrischen Feldes im Dielektrikum der Kondensatoren auf. Da hochwertige

Kondensatoren sehr verlustarm sind, kann Rg ¢ deutlich reduziert werden.

Ein weiterer Verlustmechanismus sind induktive Verluste. Geméf dem Faraday-Gesetz Gl.
(2.40) erzeugen die zeitlich variierenden Magnetfelder im Messobjekt nicht-konservative elek-

trische Felder, welche zu verlustbehafteten Wirbelstromen fiihren. Diese Verluste lassen sich
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Abbildung 2.5.: Als Modell zur Berechnung der induktiven Verluste in einem leitfahigen Me-
dium dient eine Kugel mit Radius b und Leitfahigkeit o (Quelle: [HL79]).

nicht minimieren, ohne gemaf Gl. 2.42 in gleichem Mafse die Sensitivitdt der Spule zu mini-

mieren.

Die Grofe der induktiven Verluste lasst sich folgendermafen abschétzen [HL79]: Man be-
trachtet eine homogene, unmagnetische Kugel mit spezifischer Leitfahigkeit ¢ und Radius
b, die von einer homogenen, zeitabhidngigen, magnetischen Flussdichte mit Betrag B(t) =
Bsin(wgt) durchdrungen wird (Abb. 2.5). Dieser Kugel entnehme man einen infinitesimal
diinnen Zylinder mit Radius r. Die azimutale Gesamtleitfdhigkeit dieses Zylinders ist

2oV 2

¥ = ——————dr. 2.
Sy r (2.55)

Die in diesem Zylinder induzierte Spannung ist geméf Gl. 2.40

U= —mﬂagit) (2.56)

und nach GIl. 2.51 ist die in der gesamten Kugel dissipierte Leistung

nwio B2’

b
P= [ U?Xdr =
/0 " 15

(2.57)
Gemil Gl. 2.51 liefert dies, falls Einheitsstrom durch die Spule fliefst, einen zusdtzlichen
Rauschwiderstand von

Twic BLb®

_ TW9PEY 2.
R = (2.58)

Verstarkerrauschen

Weiterhin muss das durch die Verstirkerkette induzierte Rauschen beachtet werden. Ein

Mafs fiir das Rauschen, das ein Bauelement in einer Signalleitungskette hinzufiigt ist der
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Rauschfaktor F
. SNREingang

- SNRAusgang ‘
Dieser wird haufig logarithmisch in Form der Rauschzahl NF, mit der Einheit Dezibel (dB)

angegeben:

(2.59)

NF =10log F. (2.60)

Bei Hintereinanderschalten mehrerer Verstérker mit den Verstéirkungen G, Ga, Gs...G,, und

den Rauschfaktoren Fy, Fy, Fs...F,, ergibt sich als Gesamtrauschfaktor (Formel von Friis)

F—1 Fy—1 F,—1

P = F g dn
g e T e T eleyan

(2.61)
Gleichung 2.61 zeigt, dass vor allem der erste Verstirker in einer Kette moglichst rauscharm
sein sollte, da dessen Rauschen in der Folge immer weiter verstirkt wird. Die iiblichen in der
Magnetresonanzbildgebung verwendeten Verstirker haben Rauschzahlen deutlich kleiner als
1dB.

2.2.5. Signal-Rausch-Verhiltnis

Mithilfe der Gleichungen fiir Signal und Rauschen l4sst sich nun aus den Gleichungen 2.37 und
2.42 ein Ausdruck fiir die Grofe des Signals und aus Gl. 2.46 ein Ausdruck fiir die Grofe des
Rauschens gewinnen, so dass sich der Effektivwert des gesamten Signal-Rausch-Verh&ltnisses
im MR-Experiment als

w%BE%ei%f sin «

V4kgT(Rs + Rp)AvF

SNR = (2.62)

schreiben ldsst [HR76]. Daraus folgt fiir die Entwicklung von Empfangsspulen, dass eine Er-
héhung des SNR entweder iiber eine Verbesserung der Kopplung der Spule an das Messobjekt
oder iiber eine Verringerung des Rauschens durch Verringerung des dquivalenten Rauschwi-
derstandes oder der Temperatur geschehen kann. Da im Falle der In-vivo-Bildgebung bei
derzeit iiblichen Frequenzen hiufig das Rauschen des Messobjektes dominiert, sind die Mog-
lichkeiten zur Rauschverminderung sehr limitiert. Eine Md&glichkeit bietet die Verwendung

von Phased-Array-Spulen, die in Abs. 2.2.10 besprochen werden.

Die Kopplung der Spule an das Messobjekt wird meist iiber den Fiillfaktor n ausgedriickt.
Dieser ist definiert als der relative Anteil des Magnetfeldes, der die Probe durchdringt:

B2V
fVoo B2dV
Fiihrt man nun noch die Spulengiite
L
Q=22 (2.64)
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mit der Spuleninduktivitdt L ein, so ldsst sich Gl. 2.62 schreiben als

[ po@Qnwo  —k
NR =My ————e " . 2.
SNR 0 8KBTA1/F€ 2 sina (2.65)

Im Gegensatz zu Gl. 2.62, die die lokale Groke Bg beinhaltet, enthilt Gl. 2.65 die globalen
Groéfsen 1 und Q.

Eine weitere Moglichkeit das SNR zu beeinflussen ist die Dauer der Datenaufnahme. Geméfs
Gl. 2.62 und GI. 2.65 ist SNR \/%. Gemih den Gesetzen der Fourier-Transformation setzt
aber eine geringere Bandbreite eine Erhchung der Messzeit voraus. Daraus ergibt sich, dass

das SNR mit der Quadratwurzel aus der Messzeit T4 ansteigt:

SNR /7. (2.66)

FEine Verldngerung der effektiven Messzeit kann beispielsweise durch mehrmalige Signalauf-
nahme mit anschlieBender Mittelung geschehen. Aufgrund der Wurzelabhéngigkeit in Gl. 2.66

ist diese Methode sehr zeitintensiv.

2.2.6. Abhangigkeit des SNR von der Bj-Feldstirke

Die By-Abhéngigkeit des SNR lasst sich mithilfe des in Abs. 2.2 beschriebenen Verhaltens
von Signal und Rauschen abschétzen: Geméh Gl. 2.62 gilt
W2
SNR o< ——u (2.67)
VaRs +bRp

wobei Rg den Rauschwiderstand der Spule und Rp den des Messobjektes bezeichnen. Die
Proportionalitétskonstanten a und b beschreiben den relativen Anteil des jeweiligen Wider-
standes am Gesamtrauschwiderstand. In einer idealen Spule wird Rg durch den Skineffekt
dominiert. Somit gilt (Gl. 2.49): Rg o< y/wp. Der Probenwiderstand Rp wird in einer idealen
Spule durch induktive Verluste mit quadratischer Frequenzabhingigkeit dominiert (Gl. 2.58):
Rp o< wi. Als Niherung fiir die Frequenzabhiingigkeit des SNR gilt damit

2 2
wo “o

vaRs 4+ bRp /awé/Q 4 ﬁwg

mit den Proportionalitdtskonstanten o und . Im Grenzfall dominierenden Spulenrauschens

SNR (2.68)

vereinfacht sich dies zu
SNR o w/?, (2.69)

wahrend im Fall dominierenden Probenrauschens

SNR x wy (2.70)
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gilt. Falls sowohl Spulen- als auch Probenrauschen das SNR merklich beeinflussen, dient als
Abschétzung des Beitrags von Rp bzw. Rg zum Gesamtrauschen das Verhéltnis der Giiten
der unbeladenen Spule Qp zu der der beladenen Spule Q. Aus der Definition der Giite (Gl
2.64) folgt:

1 1
—_ X — 2.71
QU X aRS X O[a)é/2 ( )
und
1 1

Q

. 2.72
L R (2.72)

Mithilfe der Gleichungen 2.72 und 2.71 lésst sich das Verhéltnis der Proportionalitétsfaktoren

o und § bestimmen:
B ~3/2 <QU >
- = — —1]. 2.73
a “o QL ( )

Finsetzen von 2.73 in 2.68 ergibt

2 2 —-1/2
SNR o —— ‘;0 - ol =wl/* (%) . (2.74)
Vel Qe (G2 - 1) :
Damit 1asst sich beispielsweise das SNR bei By =3 T im Vergleich zu By =1,5T zu
Qu 1/2
SNRzt [ wo(3T) 7/ (@)1,5T (2.75)
SNRisT \wo(1,5T) ‘

(3).7

berechnen [BJSJ06].

2.2.7. Impedanz

In der Empfangskette ist die Spule an ein Netzwerk zur Impedanzanpassung angeschlossen.

Die Impedanz Z ist definiert als der komplexe Wechselstromwiderstand von Bauteilen:
Z =R+1X, (2.76)

wobei R der reelle Widerstand des Bauteiles und X die Reaktanz (Blindwiderstand) ist.
Die Reaktanz einer Spule X, bzw. eines Kondensators X¢ sind tiber die Induktivitat bzw.

Kapazitit gegeben als

1

X, =wlL Xo=—.
L Wi, C wC

(2.77)

Aus Gl 2.62 geht hervor, wie der Rauschfaktor F' des Vorverstérkers in das SNR des
MR-Experimentes eingeht und deshalb moglichst gering gehalten werden muss. Das Verstér-

kerrauschen hat nur dann den minimalen Wert, wenn die an seinem Eingang angeschlossene
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Abbildung 2.6.: (a) Kapazitives Netzwerk, bestehend aus parallel (Cp) und seriell geschal-
teten Kondensatoren (Cg) zur Transformation der Impedanz Zg der Spule
L. (b) Anpassnetzwerk, in das eine iiber eine PIN-Diode zuschaltbare Spule
(Lp) eingebracht wurde, so dass bei durchgeschalteter PIN-Diode Cps und
Lp einen hochohmigen Parallelschwingkreis bilden. Der Steuerstrom fiir die
PIN-Diode wird iiber DCry zugefiihrt. Der Kondensator Cp aus (a) wurde
hier durch die zwei Kondensatoren Cp; und Cps ersetzt, um sicherzustellen,
dass der Steuerstrom nicht tiber die Spule die PIN-Diode umgeht.

Signalquelle eine definierte Impedanz Z,, hat. Dieser Zustand wird Rauschanpassung ge-

nannt.

Die Impedanz der mit der Probe beladenen Spule ist
Zg = Rg+ Rp +1iwlL, (2.78)

wobei eventuelle kapazitive Anteile hier vernachlissigt werden. Diese Impedanz entspricht im
Allgemeinen nicht der optimalen Quellimpedanz Z,,; des Verstérkers. Deshalb muss Zg auf
Zopt transformiert werden. Zur Impedanztransformation kann eine Schaltung, aufgebaut aus
Kondensatoren und Spulen, verwendet werden, wobei Kondensatoren aufgrund der geringeren
Verluste vorteilhafter sind. Eine einfache Schaltung zur Impedanztransformation ist in Abb.
2.6(a) dargestellt. Mithilfe der Kirchhoffschen Gesetze ldsst sich zeigen, dass die Impedanz
der Spule Zg durch die Kondensatoren auf den Wert

(2.79)

transformiert wurde.

Meist bestehen die Netzwerke, die zur Impedanztransformation in MR-Spulen eingesetzt
werden, aus mehr als zwei Kondensatoren. Dies ist besonders dann wichtig, wenn das Anpass-

netzwerk aufer der Rauschanpassung noch weiteren Anforderungen, wie beispielsweise die
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elektrische Symmetrisierung [MLBO06| oder Vorverstarker-Entkopplung (Abs. 2.2.10), gerecht

werden muss.

2.2.8. Detuning

Werden zum Senden und Empfangen getrennte Spulen verwendet, so muss die Empfangsspule
wahrend des Sendens ausgeschaltet (,,detuned”) werden. In einer Empfangsspule, die wihrend
des Sendens resonant wére, wiirden durch das Sendefeld Stréme induziert, die eine lokale
Verzerrung des vormals homogenen Anregungsfelds zur Folge hédtten. Um dies zu vermeiden,
kann das Anpassnetzwerk, wie in Abb. 2.6(b) gezeigt, modifiziert werden |Bos85, EHMS86|.
Parallel zum Kondensator Cp; wird eine Reihenschaltung aus Spule und PIN-Diode an-
gebracht. Eine PIN-Diode (positive intrinsic negative diode) dient als Schalter bei hohen
Frequenzen, der iiber eine angelegte Gleichspannung betitigt wird. Liegt eine Gleichspan-
nung in Sperrrichtung an, so ist die Diode hochohmig und blockiert Hochfrequenzstrome.
Wird die Gleichspannung umgepolt, so fliefit ein Strom in Durchlassrichtung und auch die

hochfrequenten Anteile werden durchgelassen.

Im Fall des Signalempfangs wird die PIN-Diode gesperrt, so dass das Anpassnetzwerk wie
in Abs. 2.2.7 beschrieben arbeitet. Im Sendefall hingegen wird die PIN-Diode mit einem
Durchlassstrom beschickt, wodurch auch die in Serie geschaltete Spule Lp Teil des Gesamt-
netzwerkes wird. Dadurch bilden Cps und Lp einen hochohmigen Parallelschwingkreis, und

Strome durch die Spule L werden unterdriickt.

Uber die Sende-Entkopplung hinaus, ermdglicht es diese Schaltung, die Spule bei Bedarf

selektiv ein- und auszuschalten.

2.2.9. Wechselseitige Impedanz

In Abb. 2.7 ist eine Anordnung n nahe beieinander liegender Spulen gezeigt. Die Spannungs-
quellen U; reprasentieren hierbei die in die jeweiligen Spule induzierten Signalspannungen,
und die Widerstdnde R; seien die gesamten Rauschwiderstdnde. In einer derartigen Anord-
nung treten Kopplungen zwischen den Spulen auf, d.h. ein Teil des Signals, das von der einen
Spule detektiert wird, wird auf die anderen Spulen iibertragen und von diesen ebenfalls detek-
tiert. Derartige Kopplungen lassen sich durch eine wechselseitige Impedanz Z;; beschreiben.
Sei U; die in die i-te Spule induzierte Signalspannung, so ist der Stromfluss im Messgerat I;

gemaft dem ohmschen Gesetz

—1
I Z1 Ziz - Zin Ux

Iy Zo1 Lo Zon Us
= . . . - (2.80)

In an Zn2 Zrm Un



Grundlagen 25

Rn‘] I_n‘l,Cn1
R21 L21,C21
L1 L2 Ln
. éizrrvx_ A
U - C‘l U - CZ LA ] - Cn

=
|
1

1 pu— 2 —_

® ® ®
Y Y Y
Y

Abbildung 2.7.: Anordnung mehrerer nahe beieinander liegender Spulen. Durch wechselseiti-
ge Induktivitdten, Kapazitdten und Widerstdnde wird Signal von einer auf
die andere Spule iibertragen.

Die Diagonalelemente der Z-Matrix sind die Eigenimpedanzen der Schaltkreise, wahrend die
Nicht-Diagonalelemente die wechselseitigen Impedanzen bezeichnen. Wie die Eigenimpedan-
zen (Gln. 2.76 und 2.77) setzen sich auch die wechselseitigen Impedanzen aus resistiven,
induktiven und kapazitiven Anteilen zusammen. Da auch hier gelten soll, dass Groke und
Abstand der Spulen klein im Vergleich zur Wellenlénge etwaiger elektromagnetischer Wellen

sei, konnen Strahlungskopplungen vernachléssigt werden.

Resistive Kopplung

Der resistive Anteil der wechselseitigen Impedanz hat seinen Ursprung in Wirbelstrémen in
der Probe, die durch die zeitliche Anderung des Magnetfeldes hevorgerufen werden. Analog
zu Gl. 2.52 lésst sich der wechselseitige Widerstand zwischen Spule ¢ und Spule j iiber die

vom Magnetfeld erzeugten nicht-konservatien elektrischen Felder gem#fs

RPza/ E.E;dV (2.81)
Probe
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berechnen. Da es sich hierbei um einen rein probeninduzierten Widerstand handelt, ist der
Gesamtwiderstand geméf Gl. 2.47

Rii Ri2 -+ Ry Rf, R, --- Ri, Rf;y 0 - 0
Ro1  Roo Ray, RE  RE, RE, 0 R3 0
. . . = . . - + . . -
Rnl Rn2 Rnn qu—j 1 R71132 erzjn 0 0 Rgn
(2.82)

Daraus ist ersichtlich, dass resistive Kopplungen den effektiven Rauschwiderstand erhéhen

und damit das SNR verringern konnen.

Induktive Kopplung
Spulen haben eine wechselseitige Induktivitdt L;;, die sich in einer wechselseitigen Impedanz

ZE = iwLy (2.83)

ausdriickt. Im quasistatischen Fall, wenn die Spulendimensionen deutlich kleiner als die Wel-

lenléinge sind, ldsst sich die wechselseitge Impedanz zweier Stromfiden ¢ und j zu

I dridr;
L, = — 2.84

berechnen, wobei iiber die Wegelemente dr; und drj entlang der Stromféden integriert wird.

Kapazitive Kopplung

Kapazititen, die Flichenelemente des Leiters von Spule ¢ gegen Fliachenelemente des Leiters
von Spule j bilden, kénnen ebenfalls einen Ubertrag von Signal und Rauschen von einer auf
die andere Spule bewirken. Die Kapazitiat zweier gleich grofier, iibereinander verlaufender
flacher Leiter mit Flache f und Abstand d kann wie bei einem Platenkondensator {iber die

Gleichung

C= 8061«5 (2.85)

berechnet werden. Der Energieiibetrag geschieht in diesem Fall wiederum iiber die durch das

Coulomb-Gesetz (Gl. 2.53) beschriebenen konservativen elektrischen Felder.

2.2.10. Phased-Array-Spulen

Das bei einem MR-Bildgebungsexperiment auftretende Rauschen wird meist dominiert durch
das Rauschen des Messobjektes. Geméf Gl. 2.58 ist der probeninduzierte Rauschwiderstand
der fiinften Potenz der Probenausmafe proportional, Rp oc b°. Daraus folgt, dass sich das
SNR durch eine Verkleinerung der Probe drastisch erhthen liefe. Dies ist bei der In-vivo-

Bildgebung jedoch unmdglich. Eine Mdglichkeit, trotzdem eine Erhohung des SNR zu er-
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reichen, ist die Verkleinerung der Spule. Diese bringt zwangsliufig eine Verkleinerung des
Probenvolumens mit sich, aus dem die Spule Signal empfangen kann. Damit sinkt aber auch
das effektive in G1. 2.58 eingehende Probenvolumen und damit das Probenrauschen. Uberdies
ist geméf Gl. 2.44 das pro Einheitsstrom erzeugte Magnetfeld Br und somit das empfangene
Signal an Orten nahe der Spule erhéht. Um trotz des verkleinerten Gesichtsfeldes der Spule ein
homogenes Bild des gesamten Messobjektes zu gewinnen, miissen mehrere derartiger Spulen
nebeneinander angebracht werden. Eine derartige Anordnung wird als Phased-Array-Spule
[REHT90] bezeichnet.

Ein weiterer Vorteil von Phased-Array-Spulen besteht darin, dass mit ihrer Hilfe die Bild-
erzeugung mit den Methoden der parallelen Bildgebung (Abs. 2.3.3) beschleunigt werden
kann.

Um mit einer Phased-Array-Spule ein maximales SNR zu erreichen, miissen Kopplungen
zwischen den Einzelspulen minimiert werden. Uber Kopplungen wird Rauschen vom einen auf
das andere Element iibertragen und somit der Vorteil des geringeren Probenvolumens wieder
zunichte gemacht. Zwei hiufig verwendete Methoden der Entkopplung sollen im Folgenden

kurz vorgestellt werden: Geometrische Entkopplung und Vorverstirker- Entkopplung.

Geometrische Entkopplung

Gemifs Gl. 2.84 ist die wechselseitige Induktivitdat zweier Leiter ausschlieflich von deren

rdumlichen Verlauf abhéngig. Findet man eine geometrische Anordnung, bei der das Integral

// drldr]
|7 TJ|

verschwindet, so verschwindet auch die induktive Kopplung zwischen den Spulen.

Eine gingige Methode zur geometrischen Entkopplung benachbarter Spulen ist die Uber-
lappung [REH190].

Eine weiteres Verfahren der geometrischen Entkopplung ist die Vermeidung wechselseitiger

Kapazitéten, die durch zu nahe beienanderliegende oder sich iiberlappende Leiter entstehen.

Vorverstirker-Entkopplung

Die stirksten Kopplungsmechanismen (induktive und resistive Kopplung) werden iiber die
Magnetfelder vermittelt, die die Spulen bei Stromfluss erzeugen. Im Umbkehrschluss konnen
diese Kopplungen durch eine Minimierung des Magnetfeldes minimiert werden. Dazu muss
der in der Spule fliessende Strom sehr gering gehalten werden. Dies kann durch die Verwen-
dung von Vorverstédrkern mit besonders hohen oder besonders niedrigen Eingangsimpedanzen
geschehen 2. Die Eingangsimpedanz des Vorverstirkers wird dann derartig transformiert, dass

die Spule eine hohe Impedanz sieht, wodurch der Stromfluss minimiert wird. Diese Methode

% Allgemein gesprochen muss es sich um Vorverstirker mit hohem Eingangsreflektionsfaktor handeln.
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V1 Al V2 V2

Abbildung 2.8.: Ersatzschaltbild zweier resistiv gekoppelter Spulen L; und Lo. Der wechsel-
seitige Widerstand Rj9 ist als diskretes Bauteil dargestellt.

wird als Vorverstirker-Entkopplung bezeichnet [REHT90, RWP95]. In Abb. 2.7 wiirde dies

bedeuten, den Eingangswiderstand des Messgerétes zu erhohen.

Als Beispiel ist in Abb. 2.8 das Ersatzschaltbild zweier resistiv gekoppelter Spulen gezeigt.
Hier bezeichnen die Spannungsquellen Uy und Us die in der Spule induzierten Signalspannun-
gen; R; und Ry sind die aus Spulen- und Probenwiderstand bestehenden Rauschwiderstande.
Der wechselseitige Widerstand Rz wird ebenfalls als diskretes Bauteil dargestellt. Die Impe-
danzen Zy1 = Ryq +iXy1 und Zye = Ryo + i Xy9 stellen die transformierten Impedanzen
der Vorverstirker 1 und 2 dar. Da passive Netzwerke zur Impedanzanpassung Strom und
Spannung linear transformieren, ist das von Vorverstirker 1 detektierte Signal proportional
zu dem durch Zy flielsenden Strom Iy1. Iy setzt sich nun zusammen aus einer Komponente,
die von der Spannungsquelle U; herriihrt, und einer weiteren, die durch Kopplung von Us
stammt:

Iy = 11y + ©io. (2.86)

Bei verschwindendem wechselseitigem Widerstand Ri2 = 0 besteht ein Kurzschluss nach

Masse und somit ist I15 = 0, da iiber Rjs keine Spannung mehr vorhanden ist.

Im Falle nicht-verschwindender Kopplung und wenn X1+ Xc1 = Xpo+ Xeoo = 0, kénnen
die Stréome I1; und I12 mit den Kirchhoffschen Regeln berechnet werden:

1 1
Iy =U (Zl + R1_21+Z2_1> (2.87)
und
Lo=Us (2 (= + 2 ) (-2 47 - (2.88)
2\ Z T Ry Z7 + Ry ? .

mit der Notation

Z1=Ri —Rio+ 2Zy; und Zy = Ry — Rig + Zyo. (289)
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Es zeigt sich, dass im Falle Zy; >> Ry und Zyy >> Ry die Kopplungsstéirke ﬁ—f sehr klein
wird. Die Giite des Gesamtkreises wird durch die hohe Vorverstirkerimpedanz idealerweise
nahe eins gebracht. Dies ist fern von den Bedingungen, unter denen die Spule leistungsange-
passt ist. Das absolute gemessene Signal wird dadurch also abgeschwécht, allerdings geschieht
dies bei unverindertem SNR 2 und ldsst sich somit durch groRere Verstirkung wieder kom-

pensieren.

Somit gilt fiir die Impedanz der Vorverstiarker-entkoppelten Spule das gleiche, wie fiir die
Spule wéihrend der Sende-Entkopplung. Trotzdem ist auch bei Vorverstirker-entkoppelten
Spulen eine zusétzliche Sende-Entkopplung nétig, da die hohen Spannungen die durch das
Sendefeld induziert werden den Vorverstarker beschddigen kénnten oder zumindest soweit mit
Ladungen sattigen kénnten, dass zur Erholung eine Zeit bendtigt wird, die deutlich langer als
die Echo-Zeit im Magnetresonanz-Experiment ist. [n dieser Zeit wiren sowohl die Verstarkung

als auch die Rauschzahl deutlich vom Optimum entfernt.

2.3. Magnetresonanzbildgebung

In diesem Abschnitt wird beschrieben, wie die magnetische Resonanz genutzt werden kann,
um nichtinvasiv Bilder aus dem Kérperinneren von Menschen und Tieren zu gewinnen. Auch
hier soll nur eine kurze Zusammenfassung gegeben werden, ausfiihrliche Darstellungen finden
sich in [HTB99] und [BKZ04].

2.3.1. Bildgenerierung

Wesentlich fiir die Magnetresonanzbildgebung ist eine ortsaufgeloste Detektion des MR-
Signals. Wenn sich die Protonendichten oder die Relaxationszeiten verschiedener Gewebe-
arten unterscheiden, so beobachtet man unterschiedlich starke MR-Signale. Wird die Signal-

stirke in Graustufen kodiert, l&sst sich ein Bild des gemessenen Objektes erstellen.
Zur Bildgebung werden dem Grundfeld By lineare, ortsabhéngige Gradientenfelder G,G,

G, iiberlagert. Die Richtung des resultierenden Magnetfeldes bleibt weiterhin z, nur der

Betrag éndert sich in Abhingigkeit des Ortes?:

0
By + G(z,y,2) = 0 : (2.90)
By + Gz + Gy + Gz

3Die Giite des gesamten Schaltkreises ist nicht mit der Giite gleichzusetzen, die in Gl. 2.65 eingeht, da in
dieser die transformierte Vorverstirker-Impedanz nicht enthalten ist.

4 Aufgrund der Quellenfreiheit des Magnetischen Feldes (V - B= 0) ist ein Magnetfeld wie in Gl. 2.90 mit
(Bo + C_j)‘% = (Bo + é)‘,, = 0 nicht realisierbar. Die verbleibenden z- und y-Komponenten von By + G
werden Mazwell-Terme genannt. Sie werden im Folgenden vernachléssigt.
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Dadurch wird auch die Larmorfrequenz eine Funktion des Ortes:
w(z,y,2) = v(Bo + (Gzx + Gyy + G2)). (2.91)

Da die Orts-Larmorfrequenz-Beziehung nur in jeweils einer Raumrichtung eindeutig ist, ist

zur Datenaufnahme eine gesonderte Kodierung fiir jede Richtung notwendig.

Schichtselektion

Ein Magnetresonanzsignal kann nur detektiert werden, wenn zumindest ein Teil der Spinma-
gnetisierung kohédrent in xy-Richtung prézediert. Dies wird geméf Abs. 2.1.3 durch hochfre-
quente Anregung mit der Larmorfrequenz erreicht. Um nur eine diinne Schicht anzuregen,
wird der Larmorfrequenz durch das Anlegen eines Magnetfeldgradienten in z-Richtung eine
z-Abhéingigkeit aufgeprigt. Bei Einstrahlung eines bandbegrenzten Hochfrequenzfeldes wird
nur dort, wo die Bedingung w = By erfiillt ist, die Spinmagnetisierung in die Transversal-
ebene geklappt. Bei linearen Feldgradienten entspricht das Schichtprofil in z-Richtung der

Fouriertransformierten des Anregungspulses. Die Dicke der angeregten Schicht ist

B Aw
= o

Az

Um eine sehr diinne Schicht anzuregen, miisste ein unendlich langer Puls eingestrahlt werden.
Da dies weder technisch méglich ist noch, aufgrund des verschwindenden Signals, sinnvoll

wire, ist man in der Realitdt bemiiht, das Schichtprofil moglichst rechteckig zu formen. Da

rect(z) o—e

gilt, wobei rect(z) die Rechteckfunktion und sinc(z) den Kardinalsinus bezeichnet, wird zur
Erzeugung einer rechteckigen Schicht ein Hochfrequenzpuls mit einer sinc-férmigen Einhiil-
lenden eingestrahlt. Da auch hier in der Realitdt nur mit Pulsen endlicher Lange gearbeitet

werden kann, ist das tatsdchliche Schichtprofil nicht perfekt rechteckig.

Ortskodierung

Ist eine Schicht angeregt, so wird danach innerhalb dieser Schicht eine Ortskodierung in der
Schichtebene aufgeprigt. In x-Richtung geschieht dies dadurch, dass wihrend der Signal-
auslese dem Grundfeld der Auslesegradient G, iiberlagert wird. Signale von verschiedenen
z-Positionen oszillieren nun mit unterschiedlichen Frequenzen und kénnen iiber eine Fourier-
Transformation wieder ihrem Ort zugewiesen werden.

Die Kodierung in y-Richtung erzielt man, indem fiir eine begrenzte Zeit zwischen Anregung
und Auslese ein Phasenkodiergradient G, angelegt wird. Da in dieser Zeit die Prézessions-

frequenz der Spinisochromaten von der y-Position abhingt, akkumulieren zwei Isochromaten
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im rdumlichen Abstand Ay gem&f Gl. 2.33 einen Phasenunterschied von
Ap =1 / Gy(t)Aydt = 'yMgAy, (2.92)

wobei Mg das 0. Gradientenmoment in y-Richtung bezeichnet. Dieser Phasenunterschied
bleibt auch nach Abschalten des Feldgradienten erhalten. Die Datenaufnahme wird nun fiir
eine Anzahl N, verschiedener Mg (,,Phasenkodierschritte”) wiederholt.

Bei genauer Betrachtung sind frequenz- und phasenkodiertes Signal dquivalent: Das Fre-
quenzkodierte Signal wird zu N, diskreten Zeitpunkten t, bei Anliegen des Auslesegradienten
G abgetastet. Damit ist auch hier das Signal jedes aufgenommenen Datenpunktes unter Fin-
wirkung eines anderen Gradientenmomentes entstanden. Daher lassen sich sich die frequenz-

und phasenkodierten Daten in einen zweidimensionalen Raum, den sog. k-Raum, einordnen.

3D-Bildgebungstechniken

Aus den obigen Darstellungen ldsst sich schliefsen, dass eine Schichtselektion zur Bildgebung
nicht zwingend erforderlich ist. Genausogut kann das gesamte Messvolumen durch einen
Hochfrequenzpuls angeregt und die Ortsinformation in zwei Richtungen durch Phasenkodie-
rung akquiriert werden. Der daraus entstehende dreidimensionale k-Raum kann, analog dem
zweidimensionalen, durch eine dreidimensionale Fourier-Transformation zu einem Bildsatz
umgewandelt werden. Ein Vorteil dieser Technik ist, dass die Schichtdicke nicht mehr von
der Liange des Anregungspulses abhingig ist. Dadurch kénnen auch unter Verwendung von
sehr kurzen Pulsen Bilder mit geringer Schichtdicke erzeugt werden. Auferdem sind Form
und Profil der Schichten nur noch von der Gradientenhomogenitét und nicht mehr von der

Pulsform und -dauer abhéngig.

Bildrekonstruktion und k-Raum

Wie im letzten Unterabschnitt beschrieben, werden die aufgenommenen Signale in einen zwei-
bzw. dreidimensionalen k-Raum einsortiert. Die folgende Betrachtung wird 0.B.d.A. auf einen
zweidimensionalen k-Raum (k,, k,) beschrénkt. Die einzelnen k-Raum-Messwerte s(k, ky)

lassen sich durch die 0. Gradientenmomente MY oder Mg errechnen:
ky = M2 ky = yM,) (2.93)

Im Zentrum des k-Raums verschwinden die 0. Gradientenmomente: M? = MS = 0 (dies ist

die Echobedingung).

Die Transformation der diskret abgetasteten k-Raum-Daten in den Ortsraum erfolgt durch
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eine diskrete Fouriertransformation (DFT)

(Nz/2)=1  (Ny/2)—1

Syl =15 D ST sk ke tha ey (2.94)
ki=—Ng/2 kj=—Ny/2

wobei der obere Index (i, j) die Position beschreibt. Aus dem Nyquist-Shannon-Abtasttheo-
rem fiir diskret abgetastete Daten folgt, dass die Grofke des Gesichtsfeldes in jede Richtung
(auch: Field-of-view, FOV) von der Dichte der abgetasteten k-Raumpunkte in dieser Richtung

abhéngt:
2T 27
FOV, = ———— FOV, = ———— 2.95
z k2+1 _ kg Y kLTH*l _ k’Ln ( )
Hieraus folgt, dass die rdumliche Auflésung des Bildes
2 2
Ax =" — " = k—j\: Ay =y™ T —ym = k—; (2.96)
T Y

durch die Gréfe des gemessenen k-Raums bestimmt ist. Diese Eigenschaften der Fourier-
transformation bestimmen die Schaltung der Gradienten und die Signalaufnahme bei einer
gewiinschten Bildgroke (FOV) und Auflosung Ax.

Um die Bildrekonstruktion zeiteffizient zu gestalten, wird fiir die Berechnung der DFT
tiblicherweise die schnelle Fouriertransformation (Fast Fourier Transformation (FFT))|CT65]
verwandt.

Da das aufgenommene Messsignal s, + is, komplexwertig ist, ist auch seine Fouriertrans-
formierte eine komplexe Zahl. Typischerweise wird daraus durch Betragsbildung ein Bild

rekonstruiert. Die Phaseninformation wird dabeil meist verworfen.

2.3.2. Bildgebungssequenzen

Fiir die Bildgebung wurden im Lauf der Jahre eine Vielzahl von Pulssequenzen entwickelt.
Eine Sequenz ist eine Abfolge von HF-Anregung, Gradientenschaltungen und Datenauslesen.
Ein wesentliches Kriterium zur Einordnung einer Sequenz ist der Mechanismus, durch den das
Echo erzeugt wird. Man unterscheidet insbesondere zwischen Spinecho- und Gradientenecho-

Sequenzen.

Gradientenecho-Sequenzen

Das Sequenzschema einer gespoilten Gradientenecho-Sequenz ist in Abb. 2.9 dargestellt.
Wiéhrend der schichtselektiven HF-Anregung (im Bild durch einen sinc-Puls dargestellt)
ist der Schichtselektionsgradient eingeschaltet. Wéahrend der HF-Anregung akkumulieren die
Spinisochromaten innerhalb der Schicht gemdf Gl. 2.92 einen dem Gradientenmoment und
der Schichtdicke proportionalen Phasenunterschied. Dieser wird durch den anschliesenden

Rephasierer-Gradienten wieder ausgeglichen; das 0. Gradientenmoment dieses Rephasierers
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Abbildung 2.9.: Sequenzschema einer gespoilten Gradientenecho-Sequenz (FLASH).

muss genau dem halben Moment des Schichtselektionsgradienten entsprechen, so dass die
Echobedingung aus Gl. 2.34 erfiillt ist. Analog ist dem Frequenzkodier-Gradienten zur Er-

zeugung eines Echos ein Dephasier-Gradient vorgeschaltet.

Zur Kodierung der Rauminformation in die dritte Richtung ist nun noch der Phasenkodier-
Gradient notig. Der in Abb. 2.9 gezeigte Ablauf muss fiir jeden Phasenkodierschritt mit un-
terschiedlichen Amplituden des Phasenkodiergradienten wiederholt werden. Dadurch kommt,
zusétzlich zur Echozeit Tg, ein weiterer, in der Sequenz einstellbarer Zeitparameter hinzu:
die Repetitionszeit Tr. Wird Tg kurz gegen T gewihlt, so kann sich zwischen aufeinanderfol-
genden Anregungen keine ausreichende Longitudinalmagnetisierung aufbauen, was zu einem
Abfall des Signals fiihrt. Deshalb wird bei Gradientenecho-Sequenzen meist ein Anregungs-
winkel a < 90° gewdhlt, so dass jeder Anregungspuls nur einen Teil der Longitudinalma-
gnetisierung in die Transversalebene auslenkt. Diese Technik wird als Fast Low-Angle Shot
(FLASH) bezeichnet [HFM™86].

Nach jeder Signalaufnahme wird das Signal (d.h. die Transversalmagnetisierung) zerstort.
Dies geschieht zum einen durch so genannte Spoiler-Gradienten nach der Bildaufnahme, die
die Transversalmagnetisierung dephasieren, zum anderen durch das so genannte RF-Spoiling:
Die Phase des Anregungspulses wird fiir jede Anregung verandert, was einer Rotation der
Magnetisierung um eine andere Achse im gestrichenen Koordinatensystem (2’1, 2) aus Abs.
2.1.3 entspricht. Dadurch kann keine konstruktive Addition der Transversalmagnetisierung

mehr stattfinden.

Die Signalintensitéit Sppagn bei einem gespoilten Gradientenecho-Experiment ist vom An-
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regungswinkel o und den Verhéltnissen Tr/T) und Tg /T abhéngig:

_Tr
Mo-sina<1—e T1>

1—cosa-e T1

e T3, (2.97)

SFLASH =

Anders als beim Spinecho, werden bei Gradientenechos Phasendifferenzen die auf lokale Sus-
zeptibilitdtsdnderungen zuriickgehen nicht kompensiert. Somit ist die Signalstérke von 7%
(und nicht von T5) abhéngig. Durch Differenzieren der Signalgleichung nach « findet man

den Winkel der maximalen Signalintensitét, den so genannten Ernst- Winkel:

QU = arccos (e_TR/Tl) . (2.98)

Spinecho-Sequenzen

Die Spinechobildgebung erfolgt analog zur Gradientenechobildgebung, allerdings nach einer
90°-180°-Pulsfolge. Bei der Spinecho-Bildgebung miissen die Repetitionszeiten Tx deutlich

langer gewdhlt werden als bei Gradientenecho-Sequenzen.

Da auch bei einer Spinecho-Sequenz zur Ortskodierung Gradienten eingesetzt werden, er-
zeugt man gleichzeitig zum Spinecho ein Gradientenecho. Spinecho-Sequenzen sind aufgrund
der Kompensation von Effekten, die durch inhomogene Magnetfelder hervorgerufen werden,
weniger anfillig auf Bildartefakte, die durch Suszeptibilitdtsinderungen im Messobjekt ver-

ursacht werden.

2.3.3. Parallele Bildgebung

Der zeitaufwindigse Teil der MR-Bildgebung ist, dass zur vollstdndigen zwei- oder dreidimen-
sionalen Abtastung des k-Raums, der Messvorgang fiir jeden Phasenkodierschritt wiederholt
werden muss. Ein Einsparen von Phasenkodierschritten entspricht einer Unterabtastung des
k-Raums und fiihrt zu einem Verlust an Ortsinformation und zu Einfaltungen im rekonstru-
ierten Bild (Aliasing). Ein derartiger Informationsverlust kann nur kompensiert werden, wenn
die Ortsinformation anderweitig bezogen wird. Dies ist moglich, wenn zur Bildgebung Phased-
Array-Spulen benutzt werden. Da das Signal, das ein einzelnes Spulenelement empfingt, stark
von dessen Position und Empfindlichkeitsprofil abhéngt, konnen sie zur Kodierung von Orts-
information beitragen.

Bildgebungsverfahren, die sich die ortskodierenden Eigenschaften von Phased-Array-Spulen
zunutze machen, um Phasenkodierschritte einzusparen, werden als Parallele Bildgebungstech-
niken bezeichnet. Man unterscheidet grundséitzlich zwischen k-Raum- und Ortsraumtechni-
ken. Erstere nutzen die zuvor ermittelten raumlichen Spulensensitivitdten, um nicht aufge-
nommene k-Raumzeilen zu interpolieren, und fiihren anschlieffend die schnelle Fouriertrans-
formation zur Bildrekonstruktion durch. Bekannte Algorithmen hierzu sind SMASH [Sod99|
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und GRAPPA [GJH'02]. Ortsraumtechniken hingegen, fithren zuerst die schnelle Fourier-
transformation durch und entfernen im Anschluss die Einfaltungen unter Zuhilfenahme der
Spulenprofile. Der erste Ortsraum-Algorithmus war SENSE [PWSB99|. Beiden Methoden
gemein ist, dass der maximale Faktor R, um den die Bildgebung beschleunigt werden kann,
gleich der Anzahl der verwendeten Spulenelemente ist. Weiterhin muss deren Empfindlich-
keitsprofil hinreichend genau bekannt sein. Hierfiir wurde eine Vielzahl méglicher Kalibrati-
onsalgorithmen entwickelt. Da das Sensitivitétsprofil hdufig auch vom Messobjekt abhéngt,
ist es notig, das Profil fiir jeden Patienten neu zu bestimmen. Dies kann beispielsweise durch
die Aufnahme einiger zusétzlicher Referenzlinien (Phasenkodierschritte) im Zentrum des k-
Raums geschehen.

Das SNR eines beschleunigt aufgenommenen Bildes ist geringer als das eines unbeschleu-
nigten Bildes. Aus Gl. 2.66 folgt, dass das SNR proportional zur Quadratwurzel der Messzeit
ist. Eine Reduktion der Messzeit um den Faktor R hat somit zwangsldufig eine Reduktion des
SNR um /R zur Folge. Zweitens ist es fiir eine zuverlissige parallele Bildgebung essenziell,
dass die rdumlichen Empfindlichkeiten der Spulenelemente ein mathematisch orthogonales
System bilden. Ist dies nicht der Fall, beobachtet man Bildartefakte und eine weitere Ver-
minderung des SNR. Dies wird durch den geometrischen Faktor g beschrieben, der vor allem
im SENSE-Algorithmus von Bedeutung ist. Das SNR eines beschleunigten Bildes (SNRp) im

Vergleich zu dem eines unbeschleunigten (SNRg) kann demnach beschrieben werden durch

SNRg
gVR'

Im Idealfall ist g=1, fiir reale Spulen gilt stets g >1.

SNRp =

(2.99)

2.3.4. Bewegungskorrektur und Selfgating

Bei der In-vivo-Bildgebung sind Bewegungen im Messobjekt unvermeidlich. Periodische phy-
siologische Bewegungen wie Atmung und Herzschlag sind meist schnell gegeniiber der zur
Bildaufnahme benétigten Zeit. Dies fithrt zu Artefakten im aufgenommenen Bild. Um das
Problem zu 16sen, kann die Bildgebung beispielsweise mit den Methoden der parallelen Bild-
gebung beschleunigt werden. Da eine kiirzere Akquisitionszeit zu einem Verlust an SNR
fiihrt, kann diese Lésung nicht in jedem Experiment sinnvoll eingesetzt werden. Eine ande-
re Moglichkeit ist die Synchronisation der Bildaufnahme mit der Bewegung mithilfe eines
Triggersignales (prospektive Triggerung). Alternativ kann die Bildaufnahme ununterbrochen
durchgefiihrt werden und das Triggersignal parallel dazu registriert werden, um die Bilddaten
anschliekend entsprechend der Triggerdaten umzusortieren (retrospektive Triggerung).

Um derartige Triggerdaten aus dem Herzen zu gewinnen, kann ein Elektro-Kardiogramm
(EKG) abgeleitet werden, welches auf den momentanen Bewegungszustand des Herzens schlie-
fen lasst [WrRVrJ88|. Im Falle der Magnetresonanzbildgebung ist die Ableitung eines EKGs
allerdings nicht unproblematisch. Durch die Magnetfelder des MR-Systems kann das EKG-
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Signal gestort werden: Das statische Byp-Feld kann im Blutstrom befindliche Ionen iiber die
Lorenz-Kraft ablenken und dadurch, analog dem Hall-Effekt im Festkorper, Spannungen er-
zeugen, die die EKG-Spannung iiberlagern (Magneto-Hydrodynamischer Effekt) [TOO67,
Ten05, KRBB90|. Die stindig wechselnden Felder der applizierten Magnetfeldgradienten kon-
nen induktiv in die EKG-Kabel koppeln und damit das Signal verzerren [RWJ88, PBG82].
In dhnlicher Weise kénnen die eingestrahlten Hochfrequenzpulse Spannungen im EKG-Kabel
induzieren [She88, DSE*88|. Dariiber hinaus kénnen resonante Einkopplungen zu Erhitzun-
gen oder Funkeniiberschliigen fiihren [KBPT03], falls die Leiterlinge des EKG-Kabels der
Grofenordnung der Wellenldnge des Hochfrequenz-Feldes entspricht.

Die Ableitung eines EKGs an Kleintieren birgt weitere Probleme. Die Positionierung der
EKG-Elektroden wird durch die Priasenz von Fell erschwert. Aufserdem sind in klinischen
MR-Tomographen die Frequenzfilter des EKG-Systems auf den menschlichen Herzzyklus ein-
gestellt, die Herzfrequenz von Ratten und M#usen ist aber um einen Faktor fiinf bis zehn
hoher als beim Menschen. Wenn sich die Systeme nicht auf unterschiedliche Frequenzen ad-
aptieren lassen, ist eine Nutzung des selben Systems am Menschen und am Kleintier nicht
moglich.

Méchte man den Einsatz eines EKGs vermeiden, so kann man Informationen iiber die
Herzbewegung auch direkt aus dem aufgenommenen MR-Signal beziehen. Hierzu wird nach
der schichtselektiven Hochfrequenz-Anregung und vor der Ortskodierung eine kurze Daten-
aufnahme durchgefiihrt. Zu diesem Zeitpunkt sind alle Gradientenmomente refokussiert. Die

Inverse der Fourier-Transformation (Gl. 2.94)

(Ne/2)-1 (Ny/2-1
s(he =0,k =0)= Y > St yl)e 00V (2.100)
Ti=—N;/2 yI=—Ny/2
(No/2)-1 (Ny/2-1
= Z Z S(x',y’)

#i=—N,/2 yi=—N,/2

zeigt, dass das aufgenommene Signal der gesamten Signalintensitdt in der aufgenommenen
Schicht entspricht. Bewegen sich Organe in diese Schicht hinein oder aus ihr heraus, oder
existiert periodischer variierender Blutfluss, so fiihrt dies zu periodischen Verdnderungen
der Signalinensitit. Diese konnen als Trigger- oder Gating-Signale verwendet werden. Diese
Methode wird als Intrinsisches Gating oder Selfgating bezeichnet |BB06, CLZT04.

2.4. Besonderheiten der Kleintierbildgebung

Die MR-Bildgebung von Kleintieren, wie Méausen und Ratten, weist gegeniiber der Human-
bildgebung Besonderheiten auf. Inbesondere birgt die Kleintierbildgebung an klinischen Sy-
stemen, die fiir die Bildgebung am Menschen optimiert sind, gewisse Herausforderungen, auf

die in diesem Abschnitt kurz eingegangen werden soll.
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Eine Maus ist etwa zehn- bis zwanzigmal kleiner als ein Mensch. Um die gleiche anato-
mische Information aus einer Maus zu bekommen, muss das Voxelvolumen entsprechend um
einen Faktor 10> = 1000 verringert werden. Das maximale riumliche Auflssungsvermogen
ist gemaft den Gln. 2.96 und 2.93 von der maximal verfligbaren Gradientenstidrke abhén-
gig. Diese betrigt in den heute gebriuchlichen klinischen Systemen 30—40”%, wahrend in
Kleintiersystemen Gpax = 100—1000“1?T verfiighar sind.

Aus diesen Griinden sind fiir die Kleintierbildgebung spezielle MR-Tomographen kommer-
ziell erhéltlich, die das geringere SNR. durch hohere By-Feldstérken von bis zu 9,4 Tesla zu
kompensieren suchen und durch maximale Gradientenstirken von >80%T ein besseres rdum-
liches Auflésungsvermdgen erzielen konnen. Technisch wird dies dadurch begiinstigt, dass zur
Unterbringung eines Kleintiers wesentlich weniger Platz bendtigt wird und sich homogene
Bo-Felder sowie hohe Gradientenstirken in Systemen mit deutlich kleinerer Bohrung besser
realisieren lassen. Trotzdem ist die Kleintier-Bildgebung an klinischen Tomographen weit ver-
breitet, da diese in vielen Forschungseinrichtungen schon vorhanden sind und in Zeiten, in
denen kein Patientenbetrieb durchgefiihrt werden kann, fiir die Forschung eingesetzt werden
koénnen. Uberdies sind die Relaxationszeiten und damit das Kontrastverhalten der Bilder ab-
héngig von der Feldstdrke. Sollen die am Kleintier gewonnenen Erkenntnisse direkt auf die
humane Bildgebung iibertragen werden, ist die Bildgebung an klinischen Systemen oft von
Vorteil.

Um trotz der Probleme eine zufriedenstellende Kleintierbildgebung in klinischen Syste-
me durchfithren zu kénnen, wird meist spezielle Hardware eingesetzt. So existieren spezielle
Gradienten-Finsétze, die Gradienten-Stirken von >80m;T erzielen, die in klinische Systeme
eingesetzt werden. Auferdem werden Hochfrequenz-Spulen eingesetzt, die von ihrer Gréfe
und Geometrie auf Kleintiere zugeschnitten sind. Durch die Verkleinerung der Spulen erhoht
sich der Fiillfaktor, wodurch geméft Gl. 2.65 ein Teil des SNR-Verlustes wieder kompensiert
werden kann.

Die relative Gréfse der Maus hat aber auch generelle Auswirkungen auf das SNR des
aufgenommenen Bildes. Ein tausendfach kleineres Voxel bringt ein um einen Faktor 1000
verringertes Signal. Doch auch das Rauschen ist vermindert. Aus Gl. 2.58 folgt, dass der
Rauschwiderstand des Messobjektes der fiinften Potenz seines Radius proportional ist. Ent-
sprechend ist das Probenrauschen fiinf Grofsenordnungen geringer. Deshalb ist das mit einer
Kleintierspule erreichbare SNR nicht mehr zwangsldufig ausschlieblich durch den Probenwi-
derstand bestimmt. Daher muss bei der Konstruktion der Spule vermehrt auf die Vermeidung
von Spulenverlusten Wert gelegt werden. Uberdies ist in Fillen, in denen das Probenrauschen
nicht dominant ist, geméf [EGHR86] auch das SNR weiter vom theoretisch erreichbaren SNR
entfernt als im probendominierten Fall.

Ein weiterer Unterschied zur humanen Bildgebung ist, dass die Zeitkonstanten physiologi-
scher Bewegungen bei Kleintieren deutlich geringer sind. So fiihrt das Herz einer Maus ca. 300
Schlige pro Minute aus. Mochte man eine getriggerte Bildgebung mit einem EKG durchfiih-

ren, so sind spezielle Systeme notwendig, da beispielsweise die Frequenzfilter der humanen
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EKGs fiir diese Frequenzen nicht durchlissig sind. Eine experimentelle Schwierigkeit wirft
auch die Positionierung der Elektroden auf, die durch das Vorhandensein von Fell erschwert
wird.

Zuletzt sollen noch die Notwendigkeit der Anaesthesierung der Tiere und damit verbundene
Probleme erwéhnt werden. Kleintiere werden wiahrend der MR-Untersuchung mit geeigneten
Pharmazeutika anaesthesiert. Ein bei M&usen haufig auftretendes Problem ist eine vermin-
derte korpereigene Temperaturregulation unter Anaesthesie. Dies fithrt zu Hypothermien die,
insbesondere bei gesundheitlich geschwichten M&usen, zum Tod des Tiers fithren kénnen. Ver-
starkt wird dieser Effekt, wenn das Tier einem Strom aus Narkosegas, das haufig aus einem
klimatisierten Technikraum durch einen Schlauch zum Tier gefiihrt wird, ausgesetzt ist. Dem

kann durch den Einsatz geeigneter Heizsysteme entgegengewirkt werden [KUM™07].



3. Material und Methoden

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung neuartiger Spulenkonzepte zur schnellen und bewe-
gungskompensierten Bildgebung von Kleintieren an klinischen MR-Tomographen. In diesem
Teil der Arbeit werden Aufbau und eingesetzte Methoden zur Spulencharakterisierung be-

schrieben.

3.1. Spulencharakterisierung

Wihrend der Entwicklung von Hochfrequenzspulen ist es wichtig, das Hochfrequenzverhalten
der Spulen oder ihrer Komponenten zu testen. Dadurch kann die Spule auf das Signal- und
Rauschverhalten optimiert werden, bevor das erste MR-Experiment durchgefiihrt wird. Die

folgenden Parameter sind dafiir wichtige Kenngrofen (s.a. Abs. 2.2):
e Die Impedanz Z
e Die Resonanzfrequenz f
e Die Spulengiite @ und das Verhiltnis von unbeladener zu beladener Giite Qu/QL
e Bei Phased-Array-Spulen auch die wechselseitige Kopplung

Nach Abschluss der Hochfrequenzcharakterisierung kann die Spule an den MR-Tomo-
graphen angeschlossen und zur Bildgebung genutzt werden. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
Messungen an einem 1,5 T-MR-Tomographen (Magnetom Symphony, Siemens Healthcare,
Erlangen, Deutschland) und an einem 3 T-Tomographen (Magnetom TIM Trio, Siemens He-
althcare, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt. Die wichtigsten technischen Daten sind im
Anhang genannt. Wichtige Kenngrofen bei der MR-Charakterisierung sind das SNR sowie
die rdumliche Homogenitit des Bj-Feldes.

Im Folgenden werden die zur Spulencharakterisierung verwendeten Messmethoden, die er-

stellten Messaufbauten und die entwickelten und verwendeten Sequenzen beschrieben.

3.1.1. Netzwerkanalyse

In der Hochfrequenztechnik werden elektrische Schaltkreise mit n Anschliissen als n-Tore
bzw 2n-Pole betrachtet, die durch ihre Streumatrix S charakterisiert sind. Als Beispiel ist in
Abb. 3.1(a) ein Zweitor (Vierpol), bestehend aus zwei gekoppelten LCR-Kreisen LC'R; und

LCR3, 7u sehen. Schlieft man an den Anschluss von LC' Ry einen Generator an, der ein HF-

39
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Abbildung 3.1.: (a) Ein Zweitor aus zwei gekoppelten LCR-Kreisen ldsst sich durch die
Streuparameter S;; charakterisieren. (b) Netzwerkanalysator ADVANTEST
R3765CG.

Signal mit konstanter Effektivleistung erzeugt, so wird die Leistung zum Teil am Widerstand
R, dissipiert, zum Teil an den Generator zuriickreflektiert und ein weiterer Teil wird auf
den Kreis LC Ry libertragen. Das Gleiche gilt fiir die Gegenrichtung, wenn der Generator an
LC Ry angeschlossen wird. Das Zweitor ist durch eine Streumatrix aus vier frequenzabhingi-
gen Parametern gekennzeichnet. Definiert man a; als die komplexe Amplitude der in LCR;
einlaufenden elektromagnetischen Welle und b; als Amplitude der aus LC'R; auslaufenden
Welle (analog as und by fiir LORy), so gilt!:

DaEe e
by Sa1 Soo az | .

Diese Darstellung 14sst sich auf Mehrtore mit beliebig vielen Anschliissen erweitern. Die Dia-
gonalelemente S;; der Streumatrix werden als Reflerionsfaktoren, die Nichtdiagonalelemente
Sij als Transmissionskoeffizienten bezeichnet. Thre Betréige werden hdufig logarithmisch in
der Einheit Dezibel dargestellt. Aus den Streuparametern lassen sich weitere, das Messobjekt

charakterisierende Grofen, wie Impedanz, Stehwellenverhiltnis und Phasengang errechnen.

Zur Bestimmung der Streuparameter wurde in dieser Arbeit ein Vektor- Netzwerkanaly-
sator (Abb. 3.1(b)) verwendet. Dieser besteht, aus einem Hochfrequenz-Generator, dessen
Frequenz einen einstellbaren Bereich durchlauft (Wobbelbetrieb) und einem Empfinger, der
synchron mit dem Sender auf der jeweiligen Frequenz das ankommende HF-Signal (Betrag
und Phase) misst. Sendet und empfingt der Netzwerkanalysator auf zwei Kanilen, kénnen
daraus die Streuparameter fiir ein Zweitor ermittelt werden. Diese konnen direkt ausgegeben
oder in die daraus abgeleiteten Grofen umgerechnet werden. Somit 1dsst sich die Impedanz
einer Spule oder die wechselseitige Kopplung zwischen Elementen einer Phased-Array-Spule

direkt durch Anschluss an den Netzwerkanalysator messen.

!Eine ausfiihrlichere Darstellung zur Definition von Wellenstirken und Streuparametern findet sich beispiels-
weise in [Poz05] und [Gys03].
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Abbildung 3.2.: (a) Schematische Darstellung einer Pick-up-Spule aus Koaxialleitung. Der
Aufsenleiter dient als Schirm und ist in der Mitte unterbrochen. (b) Messung
der Eingangsreflexionsddmpfung 511 einer Pick-up-Spule, die sich in der Ndhe
eines Schwingkreises mit Resonanzfrequenz fy = 123 MHz befindet.

3.1.2. Pick-up-Spule

Ein wichtiges Hilfsmittel zur Messung der Resonanzfrequenz von Bauteilen ist die Pick-up-
Spule. Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Pick-Up-Spulen bestanden aus Semi-Rigid-
Koaxialleitung, die, wie in Abb. 3.2(a) dargestellt, zu einer Oberflichenspule gebogen war.
Der Aufenleiter der Koaxialleitung dient dabei als Abschirmung, die die Spule fiir elektrische
Felder unempfindlich macht. So wurde sichergestellt, dass mit der Spule nur Magnetfelder
detektiert werden [MLBO06, Ter55].

Die Pick-up-Spule wurde an einen Port des Netzwerkanalysators angeschlossen und die
Eingangsreflexion S7; gemessen. Da die Spule nicht leistungsangepasst war, wurde nahezu
die gesamte Leistung von ihr an den Netzwerkanalysator zuriickreflektiert. Wurde die Spule in
die Néhe eines Schwingkreises gebracht, so koppelte ein Teil der Leistung iiber das Magnetfeld
der Pick-up-Spule in den Schwingkreis ein und wurde dort dissipiert. Besonders ausgeprigt
ist dieser Effekt bei der Resonanzfrequenz fy des Schwingkreises. Da die dissipierte Leistung
nicht in den Netzwerkanalysator zuriickreflektiert wurde, wies S11 bei fy ein Minimum auf
(Abb. 3.2(b)).

3.1.3. Giitemessung

Ein weiterer, zur Charakterisierung von Spulen wichtiger Parameter ist die Giite ), da diese
gemiR Gl. 2.65 das erreichbare SNR. mitbestimmt. Betrachtet man einen Schwingkreis? aus
Spule L, Kondensator C' und Verlustwiderstand R, so ist die Giite definiert als das Produkt

%In diesem und dem folgenden Abschnitt wird die Charakterisierung anhand eines resonanten Schwingkreises
beschrieben, da die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Spulen zunéchst als Schwingkreis aufgebaut
und charakterisiert wurden. Die Auswirkungen weiterer Komponenten wie Anpassnetzwerk und Sende-
Entkopplung auf die Giite wurde als vernachlédssigbar angenommen.
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Abbildung 3.3.: (a) Skizze des Messaufbaus zur Bestimmung der Giite eines Schwingkreises.

(b) Die zur Giitemessung verwendete Anordnung zweier iiberlappender Pick-
up-Spulen.

aus Kreisfrequenz und dem Verhéltnis der Effektivwerte der im elektrischen und im magneti-
schen Feld gespeicherten Energie, W, bzw. W,,, zu der im Widerstand dissipierten Leistung
P.:

(Gespeicherte Energie) We + Wi,
=w .

= = 3.2
@=w Verlustleistung P, (32)
Da in einem resonanten Schwingkreis W, = W, ist, gilt
2W, LI? L 1 X, X

P. I’R R wRC R R’

Bei hohen Frequenzen ist die Giite experimentell oft leichter zu ermitteln als die in ihr ent-
haltenen Groéfken L, C' und R.

Wiirde man zur Bestimmung der Giite den Schwingkreis auftrennen und beispielsweise
einen Port eines Netzwerkanalysators daran anschlieten, so wiirde sich die Giite verringern,
da auch die Systemimpedanz des Netzwerkanalysators (typischerweise 50€2) Teil des Schwing-
kreises werden wiirde. Somit muss eine Messmethode verwendet werden, die den Schwingkreis
moglichst nicht beeinflusst. In Abb. 3.3(a) ist eine geeignete Messanordnung dargestellt. An
die beiden Ports eines Netzwerkanalysators wird jeweils eine Pick-up-Spule angeschlossen und
der Transmissionskoeffizient Sa; gemessen. Zunéchst miissen die Spulen so angeordnet wer-
den, dass die Transmission moglichst gering ist. Dann wird der zu vermessende Schwingkreis
eingebracht. Die Pick-up-Spulen und die Schwingkreisspule sollen schwach koppeln. Uber den
Schwingkreis wird nun Hochfrequenzleistung von einer auf die andere Pick-up-Spule {ibertra-
gen, was sich in einem erhéhten Transmissionskoeffizienten ausdriickt. Sein Maximum hat er

auf der Resonanzfrequenz wg des Schwingkreises. Es ldsst sich zeigen, dass die Bandbreite
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der aufgenommenen Transmissionskurve BW der Kehrwert der Giite ist [Poz05, S. 271]:

1 wo

T

¥ - (34)
W3dB ~ W34B
Hierbei sind w; 4 und ws, 5 die Frequenzen, bei denen der Transmissionskoeffizient um 3 dB

geringer ist als der Maximalwert.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde zur Messung der Giite die in Abb. 3.3(b) gezeigte An-
ordnung konstruiert. Aus Semi-Rigid-Kabel wurden zwei Pick-up-Spulen so geformt, dass sie
sich durch Uberlappung entkoppeln lieken. Zur Unterdriickung von Mantelwellen wurde das
Koaxialkabel im Gehause mit Ferritkernen versehen (Mantelwellensperre). Zur Messung wur-
de das Gerit am Netzwerkanalysator angeschlossen und durch Justieren der Uberlappung
die Transmission auf Werte von -60 dB und kleiner verringert. Dann wurde das Messobjekt

unter das Spulenpaar gelegt und die Giite bestimmt.

Neben der Giite ist das Verhéltnis Qu/Qr ein wichtiges Charakteristikum einer Spule,
wobei Qu die Giite der unbeladenen Spule und @, die Giite der mit dem Messobjekt (Phan-
tom oder Maus) beladenen Spule bezeichnet. Qu/Qp ist ein Mak dafiir, zu welchem Teil der
Probenwiderstand Rp und zu welchem Teil der Spulenwiderstand Rg zum effektiven Rausch-

widerstand R der beladenen Spule beitragen. In einer idealen Spule ist Rg = 0. Da gemif

Gl. 2.62 gilt
1
SNR o< |/ ———— 3.5
N\ Frr Ry (3.5)

kann das Verhéltnis des mit einer realen Spule erreichten Signal-Rausch-Verhéltnisses SNRyeq1

zu dem mit einer idealen Spule erreichbaren SNRjgea gemék

SNRreal _ \/TP _ QU - QL _ 1— @ (3 6)
SNRideal Rs+ Rp Qu Qu '

errechnet werden [EGHRS6].

Es ist allerdings zu beachten, dass Rp und somit ()7, auch durch kapazitive Verluste in der
Probe beeinflusst werden (Abs. 2.2.4). Fiir das Signal im MR-Experiment ist allerdings nur
die Magnetfeldkopplung relevant, so dass diese Abschétzung nur dann gilt, wenn konservati-
ve elektrische Felder iiber der Probe vernachldssigbar sind. Eine Aussage iiber die Grofe der
konservativen elektrischen Felder, die die Spule in der Probe erzeugt, liefert die Verschiebung
der Resonanzfrequenz Af bei Einbringen der Probe. Da biologische Objekte zum Grofsteil
aus Wasser mit gelosten Elektrolyten bestehen, und Wasser bei den interessierenden Frequen-
zen eine Dielektrizitdtszahl von e, ~80 hat, wirkt die Probe als Dielektrikum, welches die
parasitdren Spulenkapazititen vergrokert und so die Resonanzfrequenz des Schwingkreises

verringert.
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3.1.4. Messung des Signal-Rausch-Verhaltnisses

Das SNR im MR-Bildgebungsexperiment ist nicht nur durch die Spule, sondern auch durch
Parameter der Bildgebungssequenz und durch das Messobjekt bestimmt. Daher kann es nicht
als charakteristischer Wert fiir eine Spule allgemein, sondern nur beziiglich einer Sequenz--
Messobjekt-Kombination bestimmt werden. In dieser Arbeit wurden fiir SNR-Messungen
gespoilte Gradientenecho-Sequenzen benutzt. Als Messobjekte dienten mit physiologischer
Kochsalzlosung und Kontrastmittel gefiillte Behéltnisse (Phantome). Dabei wurden zur MR-
Charaktersisierung die gleichen Phantome verwendet, die schon bei der Hochfrequenzcharak-
terisierung der jeweiligen Spule zur Anwendung kamen. Als einfache Abschitzung des SNR
in einem Bild, wurde der Mittelwert der Bildintensitdt in einer Region (Region of Interest,
ROI) innerhalb des abgebildeten Objektes, mit dem Mittelwert der Bildintensitéit einer Re-
gion ausserhalb des Messobjektes verglichen. Diese Methode der SNR-Bestimmung wird im
Folgenden als ROI-Methode bezeichnet.

Da bei parallelen Rekonstruktionsverfahren das Rauschen ortsabhéingig wird, wurden in
diesem Fall Signalintensitdt und Rauschen fiir jedes Pixel ermittelt. Dazu wurde wie in
[RWD™05| beschrieben vorgegangen: Es wurden Serien von mindestens N = 100 Bildern mit
identischen Sequenzparametern aufgenommen. Diese Bilder unterschieden sich nur durch sta-
tistische Schwankungen® (Rauschen). Das Signal (S(z,y)) des Pixels am Ort (z,y) wurde
durch das arithmetische Mittel

N

(S@y) = =3 Silz,y) (3.7)

=1

=

berechnet, wobei S;(z,y) die Bildintensitét im i-ten Bild ist. Entsprechend wurde das Rau-

schen durch die Standardabweichung

1
Rauschen = , | ———

g D (Silwy) (Sl y))? (3.8)

iM-

1=

berechnet. Durch Division des Signals durch das Rauschen konnte das SNR errechnet werden.
Im Folgenden wird diese Methode als Mittelungs-Methode bezeichnet.

3.1.5. B;-Mapping

Im Rahmen dieser Arbeit wurden zur Messung der rdumlichen Homogenitit von By (B;-
Mapping) zwei Methoden verwendet: Eine Spinecho basierte Methode und eine auf gespoilten
Gradientenechos basierende Methode. Beides sind genau genommen Methoden zur Messung
des Anregungswinkels o. Da « zu By proportional ist (Gl. 2.27), kann die Homogenitét von

Bj durch die von « beschrieben werden.

3Ein stabiles Arbeiten des MR-Systems iiber lingere Zeit hinweg wurde vorausgesetzt.
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Abbildung 3.4.: Sequenzschema der zum Bj-Mapping verwendeten Doppelecho-Sequenz mit
der Pulsfolge o — 2a0 — «v. Bei der ersten Datenaufnahme wird ein Spinecho,
bei der zweiten ein stimuliertes Echo aufgenommen.
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Die Spinecho-Methode basierte auf dem Vergleich der Signalintensitét eines Spinechos mit
der eines stimulierten Echos. Dazu wurde mithilfe der C*"-basierten Sequenzentwicklungs-
umgebung Integrated Development Environment for Applications (IDEA, Siemens Healthcare,
Erlangen, Deutschland), eine Doppelecho-Sequenz entwickelt. Das Sequenzschema ist in Abb.
3.4 dargestellt. Durch die Pulsfolge oo — 2ax wurde zunéchst ein Spinecho erzeugt, das bei der
ersten Datenaufnahme ausgelesen wurde. Der folgende, dritte Puls mit Anregungswinkel «
erzeugte dann ein stimuliertes Echo, dieses wurde bei der zweiten Datenaufnahme aufgenom-
men. Die Daten der beiden Akquisitionen wurden getrennt voneinander zu Magnitudenbildern
rekonstruiert. Aus den aufgenommenen Bildern konnte geméf den Gleichungen 2.31 und 2.32

der Anregungswinkel zu

S,
Q. = arccos ( ste E> (3.9)
SSB
errechnet werden, wobei Sg und Sgee die Signalintensitdten des Spin- bzw. stimulierten Echos
sind und
_Tpa—TEg
E=e T (3.10)

ein aus Relaxations- und Echozeiten resultierender Korrekturterm ist.

Dabei wurde eine nicht-schichtselektive Anregung durchgefiihrt, um Messfehler zu vermei-

den, die aus der Anregung nicht exakt rechteckférmiger Schichten herriihren.

Die in Abb. 3.4 orange dargestellten Gradienten sind Spoilergradienten. Diese wurden nach
jeder Datenaufnahme zugeschaltet um die verbleibende Transversalmagnetisierung zu depha-
sieren, damit diese nicht bei der folgenden Bildaufnahme zu stérenden Interferenzen fiihrt.
Die in Abb. 3.4 hellblau dargestellten Gradienten sind Dephaser-Rephaser-Gradienten (sog.
Crusher). Diese sollten die vom zweiten und dritten Puls in die Transversalebene rotierte
Magnetisierung dephasieren. Magnetisierung, die vor dem zweiten Puls schon in der Trans-

versalebene war, wurde zunichst dephasiert und nach dem Puls wieder rephasiert.

Die zweite verwendete Technik zum B;-Mapping (FLASH-Methode) basierte auf Gradi-
entenecho-Bildern. Dazu wurde eine Serie gespoilter Gradientenecho-Bilder (FLASH-Bilder)
aufgenommen. Fiir jedes Bild wurde am User-Interface, bei sonst gleich bleibenden Parame-
tern, ein anderer Anregungswinkel ayom eingestellt. Die Bildintensitéten der erhaltenen Bilder
SrrasH(Onom) wurden gegen den eingestellten Anregungswinkel aufgetragen. So entstand fiir
jedes Pixel eine Intensitdts-Anregungswinkel-Kurve, an die Gl. 2.97 angefittet wurde. Aus
dem Maximum der gefitteten Kurve wurde der Ernst-Winkel bestimmt. Dieser wurde mit
dem aus Gl. 2.98 aus 771 und Tg theoretisch errechneten Ernst-Winkel verglichen. Das Ver-
héltnis von theoretischem zu gemessenem Ernst-Winkel entsprach der lokalen Erhéhung von
B;.
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Abbildung 3.5.: (a) Solenoidspule mit zwei Windungen. (b) Solenoidspule mit drei Windun-
gen. Bei beiden Spulen ist der Spulenleiter doppelt ausgefiihrt. Dadurch kann
bei kurzer Leiterldinge eine homogene Abdeckung der Probe erreicht werden.

3.2. Solenoid-Empfangsspulen fiir 1,5 Tesla und 3 Tesla

Im Rahmen dieser Arbeit wurden Einkanal-Empfangsspulen zur Ganzkorperbildgebung von
Mausen entwickelt und optimiert. Diese Spulen wurden zur Verwendung in Verbindung mit
einer im Tomographen installierten Ganzkorperspule (body coil) konzipiert. Die Ganzkor-
perspule dient dabei als Sendespule, die das gesamte Probenvolumen homogen anregt. Das
MR-Signal wird dann von den Empfangspulen detektiert. Im Folgenden werden die Anforde-

rungen an diese Empfangsspulen sowie der Spulenaufbau beschrieben.

3.2.1. Spulengeometrie

Spulen zur Ganzkorperbildgebung sollen ein homogenes Bild des ganzen Tieres mit hohem
SNR liefern. Die fiir diesen Zweck optimale Spulengeometrie ist der Solenoid [Hou78|, der
beim Menschen wegen der Orthogonalitit von By und Bj nicht verwendet wird. Da Mé&u-
se hinreichend klein sind, um sie im Ganzkdrpertomographen senkrecht zur Hauptachse zu
positionieren, wurde die Solenoidgeometrie gewahlt. Als erster Aufbau wurde eine Solenoid-
Empfangsspule fiir den Einsatz an einem klinischen 1,5-Tesla-Tomographen entwickelt.

Als Spulentrager wurde ein Polymethylmethacrylat-Rohr (Plexiglas®) mit Innendurch-
messer d = 36 mm und Aufendurchmesser D = 40 mm verwendet. Auf den Triger wurde
der Spulenleiter aus selbstklebendem Kupferband aufgebracht. Die Breite des Kupferbandes
betrug 6 mm, und die Stirke war 60 ym. Damit war der Leiterdurchmesser grof im Vergleich
zur effektiven Skin-Eindringtiefe von 8 um bei 64 MHz (s. Gl. 2.49).

Zur Minimierung von Strahlungsverlusten und Verlusten durch elektrische Felder (Abs.
2.2.4) muss die Lange des Spulenleiters lgpyle klein im Vergleich zur Wellenlédnge A des HF-
Feldes sein. Bei einer Frequenz von 64 MHz betragt die Wellenldnge in einer wéssrigen Pro-
be (e, = 80) A = 52 cm. Deshalb wurde zunéchst eine 9 cm lange Solenoidspule mit nur
zwel Windungen gefertigt. Die Gesamtlange des Spulenleiters betrug 26 cm, was der halben
HF-Wellenldnge entspricht. Der Spulenleiter wurde, wie in Abb. 3.5(a) dargestellt, aus zwei
parallel liegenden Kupferbandern aufgebaut, womit eine homogenere Abdeckung des Proben-

volumens bei gleicher effektiver Leiterlénge erzielt werden sollte. Zur weiteren Verringerung
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Abbildung 3.6.: Schaltplidne der entwickelten Einkanal-Empfangsspulen. Die Spule L (rot)
wurde in der Mitte aufgetrennt und ein kapazitives Anpassnetzwerk (blau)
angeschlossen. Die Spulenenden wurden iiber einen Kondensator Cps mitein-
ander verbunden. Zur Sende-Entkopplung wurden weitere Elemente (violett)
eingebracht, die es erméglichten, die Spule durch einen Gleichstrom ein- und
auszuschalten (Detuning). (a) Anpassnetzwerk mit vier Parallelkondensato-
ren. (b) Anpassnetzwerk mit drei parallelen und einem seriellen Kondensator.

elektrischer Felder wurde der Spulenleiter aufgetrennt und ein Kondensator eingebracht (Seg-
mentierung des Spulenleiters [MLB06).

Durch Einsetzen eines variablen Kondensators, der die Spulenanschliisse verbindet, ent-
stand ein Schwingkreis. Dieser wurde auf die Larmorfrequenz 63,7 MHz von Protonen bei
1,5 T abgestimmt. Die Spulengiite wurde wie in Abs. 3.1.3 beschrieben bestimmt, wobei so-
wohl bei beladener als auch bei unbeladener Spule gemessen wurde. Zur Messung der Giite
Q@ der beladenen Spule wurde ein 110 mm langes und 25 mm durchmessendes Plastikge-
fak, gefiillt mit physiologischer Kochsalzlésung und 1% Gadoliniumhaltigem Kontrastmittel
(Omniscan®)), verwendet. Neben der Giite wurde die von der Beladung erzeugte Verschie-

bung der Resonanzfrequenz A f gemessen.

3.2.2. Impedanzanpassung und Detuning

Im Anschluss an die Glitemessung wurde an die Spule L das in Abb. 3.6(a) blau dargestellte
kapazitive Netzwerk angeschlossen. Wie dargestellt, wurde das Netzwerk in der Mitte der Spu-
le kontaktiert, wihrend die Enden mit einem Kondensator Cps verbunden wurden. Durch
das Netzwerk wurde die Spulenimpedanz auf 50  transformiert. Die impedanzangepasste
Spule wurde an ein kommerziell erhéltliches Vorverstiarker-Interface (Flez-Coil-Interface, Sie-
mens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) angeschlossen. Dieses enthielt einen Vorver-
starkertransistor und ein Anpassnetzwerk, welches eine Impedanz von 50 2 auf die optimale
Quellimpedanz des Transistors transformierte, so dass die Bedingungen der Rauschanpassung
erfiillt waren.

Um eine Sende-Entkopplung (Detuning) zu erméglichen, lieferte das Vorverstéirker-Interface
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Vorverstarker- | netzwerk ——

MRT Interface l: MWS L & %
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Abbildung 3.7.: (a) Zwei Bauformen resonanter Mantelwellensperren aus Koaxialkabel. Links:
Solenoid im Metallgehduse. Rechts: Toroid auf Kunststofftrager (b) Aufbau
der Einkanal-Empfangsspulen: Zwischen Anpassnetzwerk und Vorverstirker-
Interface wurde eine Mantelwellensperre (MWS) eingesetzt, die HEF-Stréme
auf dem Kabel unterdriicken und der elektrischen Symmetrierung dienen
sollte.

wihrend des Signalempfangs am Innenleiter seines Anschlusses eine Gleichspannung von
—30V. Wiahrend des Sendens der Ganzkorperspule wurde die Gleichspannung umgepolt und
ein Strom von +100 mA zur Verfiigung gestellt. Dieser Gleichstrom schaltete die PIN-Diode
in den niederohmigen Zustand, wodurch Lp und Cp dem Kondensator Cp3 parallel geschal-
tet wurden. Lp und Cp wurden so gewahlt, dass durch sie der Fluss von HF-Stromen auf
der Spule L minimiert wurde. Die Drosselspulen Lpc; und Lpceo dienten als HF-Sperren, die

nur Gleichstrom zur PIN-Diodensteuerung passieren liefen.

Mithilfe eines Entwurfsautomatisierungsprogramms (Fagle, CadSoft, Pleiskirchen,
Deutschland) wurde ein Platinen-Layout fiir das Anpassnetzwerk samt Detuning-Schaltung
erstellt. Dieses wurde auf eine Epoxyd-Leiterplatte gedtzt. Nicht magnetische SMD-Konden-
satoren mit festen Kapazitatswerten (ATC 100B, American Technical Ceramics, New York,
USA) sowie Folientrimmer wurden als Kondensatoren benutzt. Als Drosselspulen wurden
nichtmagnetische 10 pH-Spulen verwendet. Die Spule Lp wurde aus Kupferlackdraht auf

einen Kunststoffring gewickelt.

Zum Anschluss des Anpassnetzwerks an das Vorverstérker-Interface waren ca. 40 cm Ko-
axialkabel notig. Da dieses Kabel im Sendefall im HF-Feld der Sendespule lag, bestand die
Gefahr resonanter HF-Einkopplungen. Diese kénnen zu Stromen fiihren, die elektronische
Bauteile schidigen. Zur Unterdriickung derartiger Stréme wurde zwischen Anpassnetzwerk
und Vorverstérker-Interface eine resonante Mantelwellensperre eingebracht (Abb. 3.7). Die-
se bestand aus einem Koaxialkabel, welches zu einer Spule gewickelt, zusammen mit einem
Kondensator einen Parallelschwingkreis bildet. Dadurch werden Stréme auf dem Aufenleiter
des Koaxialkabels unterdriickt. Weiterhin diente die Mantelwellensperre als Symmetrierglied,
welches Asymmetrien am symmetrischen Anpassnetzwerk auf das asymmetrische Koaxialka-
bel beseitigt [MLBO06].
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By-Feldstéarke (T)/ Ao (cm) 1,5 /52 3/ 26
Windungszahl 2 3 2 3
Spulenlénge (cm) 9 12 9 12
Spulendurchmesser (cm) 4 41 4 4
Leiterldnge (cm) 26 39 | 26 39
Anz. paralleler Leiter 2 2 2 2
Angz. verteilter Kapazitéiten 1 1 1 3
Leiterldnge/(Anz. Segmente -Ap,0) | 0,25 | 0,375 | 0,5 | 0,375
Anpassnetzwerk Abb. 3.6 | (a) (b) | (b) (a)

Tabelle 3.1.: Ubersicht iiber die konstruierten Einkanal-Empfangsspulen.

Abbildung 3.8.: Einkanal-Solenoidspulen zur Bildgebung von Méausen. Vorne: Spule mit drei
Windungen fiir die Bildgebung am 3-Tesla-Tomographen. Hinten: Solenoid
mit zwei Windungen fiir 1,5 Tesla.

3.2.3. Weitere Solenoidspulen

Um das Gesichtsfeld der Spule zu vergrofern, wurde eine 12 cm lange Solenoidspule mit drei
doppelt ausgefiihrten Windungen konstruiert (Abb. 3.5(b)). Zur Impedanzanpassung wurde
die Spule in der Mitte aufgetrennt und mit dem in Abb. 3.6(b) dargestellten Anpassnetzwerk
versehen. Dieses Anpassnetzwerk enthielt ebenfalls eine Schaltung zum aktiven Detuning.
Das fiir 1,5-Tesla-Tomographen entwickelte Design wurde fiir den Einsatz in 3-Tesla-To-
mographen weiterentwickelt. Hierzu musste das Anpassnetzwerk derart modifiziert werden,
dass es die frequenzabhéngige Spulenimpedanz auf 50 €2, bei f3 7 = 123,2 MHz transformiert.
Spule Lp und Kondensator C'p der Detuning-Schaltung mussten ebenfalls modifiziert wer-
den, so dass wiahrend des Detunings Strome mit f3r weitgehend unterdriickt wurden. Analog
zu den Aufbauten fiir 1,5 T wurde auch fiir 3 T eine Solenoidspule mit zwei und eine mit drei
Windungen konstruiert und getestet. Aufgrund der kiirzeren Wellenlédnge des HF-Feldes bei

123,2 MHz wurde der Solenoid mit drei Windungen insgesamt drei mal aufgetrennt und mit
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Kondensatoren segmentiert. Eine Ubersicht iiber die konstruierten Spulenmodelle gibt Tab.

3.1. Zwei der Empfangsspulen zeigt Abb. 3.8.

3.3. Phased-Array-Spule zur parallelen Bildgebung in
beliebigen Richtungen

In MR-Bildgebungsexperimenten, in denen kurze Aufnahmezeiten wichtig sind, kann die
Bildakquisition mit den Methoden der parallelen Bildgebung beschleunigt werden. Dies ge-
schieht durch eine Unterabtastung des k-Raums in Phasenkodierrichtung. Die fehlende Bild-
information wird durch die Verwendung von Phased-Array-Empfangsspulen wiedergewonnen,
deren Elemente unterschiedliche raumliche Sensitivitdten aufweisen. Der maximal erreichbare
Beschleunigungsfaktor Rmyax entspricht der Anzahl der verwendeten unabhéngigen Spulenele-
mente. Die Elemente einer Phased-Array-Spule, die fiir die parallele Bildgebung geeignet ist,
miissen somit ein orthogonales System rdumlicher Sensitivitéten bieten. Da durch wechselsei-
tige Kopplungen Information von einem auf das andere Element iibertragen wird, beinhaltet
die Forderung nach einem orthogonalen Sensitivitdtsprofil auch die Unterdriickung dieser
Kopplungen. Um diese Erfordernisse zu erfiillen, wurde eine Anzahl verschiedener Spulensy-
steme vorgeschlagen [OS06]. Weit verbreitet sind lineare Anordnungen von Oberflichenspu-
len (Abb. 3.9(a)). Ein orthogonales Sensitivitétsprofil ist hierbei durch die unterschiedlichen
Orte gewédhrleistet, an denen sich die Elemente befinden. Die wechselseitigen Kopplungen
benachbarter Elemente werden durch Uberlappung beseitigt. Die iibernichsten Nachbarn
weisen durch ihren Abstand eine weit geringere Kopplung auf und werden zusétzlich durch
Vorverstarker-Entkopplung oder durch das Einbringen reaktiver Bauteile zwischen die Ele-
mente entkoppelt [WQW107]. Aufgrund der linearen Anordnung erméglichen diese Phased-
Array-Spulen eine Beschleunigung der Bildgebung nur in einer Richtung. Fiir die parallele
Bildgebung in zwei Richtungen ist eine Spule mit deutlich mehr Elementen erforderlich (Abb.
3.9(b)).

Da der rotierende makroskopische Magnetisierungsvektor ein zirkular polarisiertes Feld in
der zy-Ebene erzeugt, kdnnen auch die Sensitivitatsprofile von Spulen als komplexe Gré-
fsen x + 7y beschrieben werden. Dies bedeutet, dass nicht nur rdumliche Unterschiede des
Betrags des Sensitivittsprofils zweier Elemente, sondern auch solche der Phase fiir die pa-
rallele Bildgebung genutzt werden konnen. Dies kann beispielsweise bei Verwendung einer
Loop-Butterfly-Spule [HLHO0| geschehen. Diese besteht aus einer einfachen Oberflichenspule
(Loop-Spule) und einer achtformigen Butterfly-Spule (Abb. 3.9(c)). Die Elemente sind durch
ihre Form geometrisch entkoppelt und bieten ein orthogonales Sensitivitdtsprofil, obwohl sie
das gleiche Gebiet abdecken. Dieses Prinzip kann durch die Verwendung von Spulen mit mehr
als einer Uberkreuzung erweitert werden. Die in Abb. 3.9(d) dargestellte Saddle- Train-Spule
[SF02, Spe06] enthilt beispielsweise ein Element mit zwei Uberkreuzungen.

In dieser Arbeit wird eine Spulengeometrie vorgestellt, in der Loop-, Butterfly- und Saddle-
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(b) (c) (d)

Abbildung 3.9.:
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Verschiedene Moglichkeiten der Anordnung von Spulenelementen in einer
Phased-Array-Spule. (a) Lineare Anordnung in der benachbarte Elemente
durch Uberlappung entkoppelt sind. (b) Zweidimensionale Anordnung von
Oberflachenspulen, die eine Beschleunigung in zwei Raumrichtungen erlaubt.

(c) Loop-Butterfly-Spule. (d) Saddle-Train-Spule.

(b) Lotflachen fur
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\
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Lotflachen fur Anpassnetzwerk
und Detuning-Elektronik

Abbildung 3.10.: (a) Saddle-Train- (ST), Loop- und Butterfly-Element nebeneinanderliegend.

Lings der Elemente geschieht die Ortskodierung iiber den relativen Pha-
senwechsel, den die Elemente zueinander haben, senkrecht dazu durch den
Abstand. (b) Layout der auf Folie geiitzten Elemente. Die Uberkreuzungen
wurden im Nachhinein durch das Aufkleben und Kontaktieren von Kupfer-
folie realisiert. Am unteren Ende der Elemente ist das Layout des kapaziti-
ven Anpassnetzwerkes samt Detuning-Elektronik zu sehen.
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Abbildung 3.11.: Darstellung der in dieser Arbeit vorgestellten Spulengeometrie. Zwei An-
ordnungen, jede bestehend aus Loop-, Butterfly- und Saddle-Train-Element,
wurden auf einen zylindrischen Triger aufgebracht. (a) 3-dimensionale Dar-

stellung. (b) Anordnung der Elemente auf einem zylinderférmigen Trager;

jeweils zwei gleichartige Elemente stehen sich gegeniiber.
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Train-Elemente nebeneinander liegen (Abb. 3.10). In der in Abb. 3.10(a) horizontalen Rich-
tung ist die Orthogonalitét des Sensitivitatsprofiles durch den Abstand gegeben, wiahrend sie
in vertikaler Richtung durch die bei einer Uberkreuzung auftretende Phaseninversion erzeugt
wird. Werden zwei derartige Anordnungen auf einem zylindrischen Tréger iibereinander ge-
legt (Abb. 3.11), so besteht die Moglichkeit der Beschleunigung in die dritte Raumrichtung.
Ein Prototyp einer derartigen Spule zur Bildgebung von M&usen am 3-Tesla Tomographen

(Siemens Magnetom Trio, A TIM System) wurde im Rahmen dieser Arbeit gefertigt.

3.3.1. Simulationen

Um die Bildhomogenitét der entwickelten Spule abschétzen zu kénnen, wurde das raumliche
Empfangsprofil der Phased-Array-Spule simuliert. Dazu wurde die numerische Analysesoftwa-
re IDL (Research Systems Inc., Boulder, Colorado, USA) verwendet. Aufgrund des Reziprozi-
tétstheorems (Gl. 2.42) kann die Sensitivitiit durch eine Berechnung des Magnetfeldes B(7),
welches die von Einheitsstrom I(7') = 1 A durchflossene Spule erzeugt, bestimmt werden.
B(F) lsst sich mithilfe des Biot-Savart-Gesetzes (Gl. 2.44) berechnen. Fiir die numerische
Berechnung wurde das Integral 2.44 gemifs der Gleichung

N-1
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diskretisiert. Da nur relative Werte benotigt werden, wurde der Strom I(7’) und der Vor-
faktor 2 gleich Eins gesetzt. Alle drei Komponenten des Magnetfeldvektors g(f’) wurden
berechnet. Um die Signalintensitdt am Ort 7 zu erhalten, wurde der Betrag der senkrecht zu

By ausgerichteten Feldkomponenten berechnet.

3.3.2. Aufbau und geometrische Entkopplung

Eine Anordnung aus jeweils zwei 48 mm langen und 17,5 mm breiten Loop-, Butterfly- und
Saddle-Train-Spulenelementen (einschlieflich den Leiterbahnen von Anpassnetzwerk und De-
tuning-Elektronik) wurde mithilfe eines Photopositiv-Verfahrens auf eine kupferbeschichtete
Polyimidfolie geditzt. Hierzu musste die Folie zunéchst mit einem lichtempfindlichen Lack be-
schichtet und ein Layout (Abb. 3.10(b)) erstellt werden, welches durch Belichten auf die Foto-
lackschicht aufgebracht wurde. Nach Entwickeln und Atzen waren die Leiterbahnen als 2 mm
breite und 60 ym starke Kupferschichten auf der Folie entstanden. Um die Uberkreuzung bei
Butterfly- und Saddle-Train-Element zu realisieren, wurde Kupferfolie zurechtgeschnitten und
an den Kreuzungsstellen iiber den geétzten Leiter gelegt. Die beiden iibereinanderliegenden
Kupferbahnen wurden durch Epoxydharzkleber gegeneinander isoliert.

Um die bestmogliche geometrische Entkopplung der Elemente zu erreichen, wurde beim
Layout darauf geachtet, dass sich die Kreuzungsstelle des Butterfly-Elements genau in der

Mitte befand, so dass zwei gleich groke Flichen entstehen. Entsprechend wurde bei dem
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Saddle-Train-Element ein Fldchenverhéltnis von % : % : % erzeugt. Eine Seite der Spule
wurde fiir den Anschluss an ein Anpassnetzwerk vorgesehen, die gegeniiberliegende Seite
wurde einmal unterbrochen, um dort einen Kondensator einzubringen (Abb. 3.10(b)).

Zur ersten Charakterisierung wurde die Anordnung auf einen Zylinder aus Polymethylme-
thacrylat (PMMA) geklebt und die Elemente einzeln mit Kondensatoren zu Schwingkreisen
mit einer Resonanzfrequenz von 123,2 MHz abgestimmt. Die Resonanzfrequenz wurde mit-
hilfe einer Pick-up-Spule gemessen. Wie in [Ter55] beschrieben, fithren induktive Kopplungen
zwischen Schwingkreisen zu Aufspaltungen der Resonanzfrequenzen. Uber diese Aufspaltung
konnten verbleibende Kopplungen zwischen den Spulenelementen erkannt werden. Um diese
zu beseitigen, wurden erneut Folien mit den drei Spulenelementen geétzt, wobei die Stellen
der Uberkreuzung gegeniiber dem Vorgingermodell leicht verschoben wurden. Dies wurde
solange wiederholt, bis keine Frequenzaufspaltungen mehr sichtbar waren. Insbesondere bei
den Saddle-Train-Elementen zeigte sich, dass eine Verschiebung der Kreuzungspunkte um
jeweils 2 mm nach innen zur optimalen geometrischen Entkopplung fiihrte.

Nach Optimieren der geometrischen Entkopplung wurde die beladene Q7 und unbeladene
Giite Qu der Schwingkreise sowie die durch die Last verursachte Verschiebung der Reso-
nanzfrequenz gemessen. Zur Beladung wurde ein Lastphantom benutzt, bestehend aus einer
Spritze die mit 40 ml physiologischer Kochsalzlosung und 1Vol.-% Gadoliniumhaltigen Kon-

trastmittels (Omniscan, Amersham Buchler, Braunschweig, Deutschland) gefiillt war.

3.3.3. Impedanzanpassung und Transmission

Nach Optimierung der geometrischen Entkopplung und der Giitemessung wurden zwei der
o0.g. Folien auf einem PMMA-Zylinder aufgebracht, um eine Anordnung wie in Abb. 3.11(a)
gezeigt zu erhalten. Das Schaltbild des zur Impedanzanpassung verwendeten kapazitiven
Netzwerk entsprach Abb. 3.6(b) bis auf folgende zwei Unterschiede: Erstens war die zum
Detuning verwendete PIN-Diode, der Kondensator Cp und die Spule Lp dem Kondensator
Cpo und nicht C'ps parallel geschaltet. Zweitens wurde die Gleichspannung zur Steuerung des
Detunings iiber separate Anschliisse eingespeist. Als Drosselspulen Lpeoi und Lpoe wurden
nichtmagnetische 5,6 pH-Spulen verwendet. Bei beladener Spule wurden die Elemente einzeln
auf 50 2 angepasst. Dazu wurden die restlichen fiinf Elemente iiber die Detuning-Elektronik
ausgeschaltet.

Zur Quantifizierung der geometrischen Entkopplung wurden die Streuparameter S;; be-
stimmt. Dazu wurden jeweils zwei der angepassten Spulenelemente an den Eingang des Netz-
werkanalysators angeschlossen und die Transmission S;; sowie die Reflexion S;; gemessen.
Wihrenddessen waren die anderen Spulenelemente mit einem 50 Q2-Widerstand abgeschlos-
sen.

Die auf 50 2 angepassten Spulenelemente wurden iiber ein Koaxialkabel an eine Vorverstar-
kerplatine (Typ No. 7576312, Siemens, Erlangen, Deutschland) angeschlossen. Diese enthielt

einen Transistor und ein Anpassnetzwerk, das eine angeschlossene Impedanz von 50 Q2 auf
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die optimale Quellimpedanz des Transistors transformierte (Rauschanpassung).

Die Rauschzahl sowie die Eingangsimpedanz der Vorverstirker waren abhéngig von der Ori-
entierung relativ zum By-Feld. Da die Halterung der Vorverstirker starr mit dem Spulentriger
verbunden werden sollte, musste eine Richtung festgelegt werden, in der die Array-Spule im
Tomographen ausgerichtet werden sollte. Da die Elemente 1, 3, 4 und 6 (Abb. 3.11(b)) re-
lativ zur Horizontalen geneigt waren, wurde die Ausrichtung der Zylinderachse parallel zu
By gewihlt, so dass die Flichennormalen der Spulenelemente keine in z-Richtung weisenden

Komponenten hatten.

3.3.4. Vorverstirker-Entkopplung

Zusatzlich zur geometrischen Entkopplung wurden die Spulenelemente Vorverstirker-ent-
koppelt, was die verwendeten Vorverstirkerplatinen ermoglichten, die eine Eingangsimpe-
danz von Zyp = (1,74+131) Q und somit einen hohen Eingangsreflexionsfaktor hatten. Der
Reflexionsfaktor wurde iiber das Anpassnetzwerk auf einen hohen Impedanzwert Zy am Ort
der Spule transformiert. Dies erfolgte durch die impedanztransformierenden Figenschaften
einer Koaxialleitung (Abb.3.12(a)): Da der Leiter in einem Koaxialkabel ein magnetisches
Feld erzeugt, hat das Kabel einen Induktivititsbelag L' = CC%, wobei dx eine infinitesimale
Leiterldnge bezeichnet. Analog haben Innen- und Aufenleiter einen Kapazititsbelag C' = %
gegeneinander. Die leitungsspezifische Grofe
/

Ry = % (3.12)
hat die Dimension eines Widerstandes und wird als Wellenwiderstand bezeichnet. Ist ein Ko-
axialkabel der Linge x an einem Ende mit einer Lastimpedanz Zj abgeschlossen, so trans-

formiert es diese auf die Impedanz |Gys03]

Zr, + iRw tan(fx)

Zr =R 3.13
T WiZL tan(ﬂa:) —i-RV[/7 ( )

mit der Phasenkonstante )
3= j:% = +wVI'C". (3.14)

Das Kabel bewirkt somit eine Phasendrehung um den Mittelpunkt Ry in der komplexen
Impedanzebene?. Ein Koaxialkabel, das an eine Impedanz von Z;, = Ry angeschlossen ist,
stellt auch an seinem anderen Ende eine Impedanz von Zp = Ry dar.

Zur Vorverstirker-Entkopplung wurde zwischen Anpassnetzwerk und Vorverstirkerplatine
ein Koaxialkabel mit Wellenwiderstand Ry = 50 €2 angeschlossen (Abb. 3.12(b)). Das Kabel
und die Kondensatoren Cg; und Cp; transformierten die Eingangsimpedanz Zy g des Vor-

verstirkers auf die Impedanz Zy . Zy ist geméfs Gl. 3.13 eine Funktion der Kabellange x. Bei

4Gleichung 3.13 gilt fiir eine verlustfreie Koaxialleitung. Fiir ein reales Koaxialkabel stellt sie eine Niherung
dar.
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(@) (b) z. z=500 z=500 Z

Abbildung 3.12.: (a) Impedanztransformation durch ein Koaxialkabel. Das Kabel mit Wellen-
widerstand Ryy transformiert eine angeschlossene Impedanz Zj auf einen
Wert Zp. (b) Vorverstéirker-Entkopplung und Rauschanpassung mithilfe ei-
nes Koaxialkabels mit Wellenwiderstand Ry,. Das Kabel, zusammen mit
den Kondensatoren C's; und Cpy, transformiert die Eingangsimpedanz Zy g
des Vorverstirkers auf einen mdglichst hohen Wert Zy am Ort der Spu-
le (Vorverstéirker-Entkopplung). In Gegenrichtung wird die auf Z = 50 Q
angepasste Spulenimpedanz auf Zp = 50 Q) transformiert. Somit bleibt

die am Vorverstdrker angeschlossene Impedanz durch das Koaxialkabel
unbeeinflusst.

S,, (logarithmisch)

W,

Frequenz

Abbildung 3.13.: Transmission Sa; zwischen zwei entkoppelten Pick-up-Spulen in der Ni-
he einer Vorverstirker-entkoppelten Spule. Bei wy ist der Stromfluss auf der

Vorverstarker-entkoppelten Spule gering, was zu einer minimalen Transmis-
sion Sp; fiihrt.
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Abbildung 3.14.: Foto der Phased-Array-Spule.

optimaler Kabelldnge erreichte Zy ein Maximum und die Spule war Vorverstérker-entkoppelt.

Zur Bestimmung der optimalen Kabellinge wurde der gleiche Messaufbau wie zur Giite-
messung verwendet (Abs. 3.1.3): Die zu priifende Spule wurde in die Ndhe zweier voneinander
entkoppelter Pick-up-Spulen gelegt und die Transmission Ss; zwischen den Pick-up-Spulen
gemessen. War die zu priifende Spule auf der interessierenden Frequenz wg Vorverstirker-
entkoppelt, so sollte S91 bei wy minimal sein (Abb. 3.13). Die Lange des Koaxialkabels wurde
so lange variiert, bis dies der Fall war.

Die Phased-Array-Spule samt Vorverstiarkern wurde in ein Gehiuse aus PMMA eingebaut
und mit einem Stecker zum Anschluss an den Tomographen versehen. Jedes Spulenelement
wurde an einen eigenen Empfangskanal angeschlossen. Der fertige Aufbau ist in Abb. 3.14 zu

sehen.

3.4. Selfgating-optimierte Spulen

Die Aufnahme eines Selfgating (SG)-Signals gestaltet sich bei Kleintieren aufgrund der gerin-
gen Grofse der Tiere besonders schwierig, da die relative Signalvariation durch physiologische
Bewegungen gering ist. Werden lokale Empfangsspulen benutzt, die beispielsweise nur das
Herz des Tieres aufnehmen, ist zwar die relative Signalvariation grofs, aber man erhilt keine
homogen ausgeleuchtete Ganzkorperaufnahme. Im Folgenden soll ein Spulenkonzept (SG-
Spule) vorgestellt werden, mit dem die bewegungsbedingten Variationen des MR-Signals se-

lektiv verstiarkt werden, gleichzeitig aber eine homogene Ausleuchtung des gesamten Tieres
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Abbildung 3.15.: Die SG-Spule (gelb) dient ausschlieklich der Aufnahme des SG-Signals. Sie
wird unter dem Thorax der Maus positioniert. Das von ihr empfangene
Signal koppelt induktiv in die Solenoid-Empfangsspule (rot). Zur Bildge-
bung wird die SG-Spule deaktiviert und nur das Signal der Empfangsspule
genutzt.

moglich ist.

Um Probleme durch lange elektrische Leiter im Feld des MR-Tomographen zu vermei-
den, wurde die Methode der induktiven Kopplung [SBHSL86, HT02| zur SG-Signalauslese
verwendet. Die SG-Spule konnte zusammen mit einer der in Abs. 3.2 beschriebenen Solenoid-
Empfangsspulen fiir den 1,5 T-MR-Tomographen verwendet werden: Sie wurde so konzipiert,
dass sie ausschlieflich das SG-Signal verstérkt, ohne die Homogenitit des Bildes zu beein-
flussen (Abb. 3.15).

3.4.1. Induktiv gekoppelte Spule

Der Schaltplan der SG-Spule ist in Abb. 3.16(a) abgebildet. Die SG-Spule besteht aus einer
Oberflichenspule Lgg mit einer Windung, die zusammen mit einem Kondensator C einen
Schwingkreis bildet, dessen Resonanzfrequenz auf fy = ﬁ = 63,7 MHz, die Larmorfre-
quenz von Wasserstoffkernen 'H bei 1,5 T, abgestimmt wurde.

Zum Verstdndnis des Einflusses der SG-Spule auf das empfangene MR-Signal ist in Abb.
3.17 das Ersatzschaltbild des Systems aus Solenoid- und SG-Spule dargestellt®. Uy ist die in
Lgg induzierte Spannung; sie stammt von der Magnetisierung in der Herzregion der Maus.
Uk sei die vom gesamten Korper der Maus (einschliefslich Herz) in Lg induzierte Spannung.
Zp steht stellvertretend fiir die Eingangsimpedanz der an das Anpassnetzwerk angeschlos-
senen Schaltung aus Koaxialleitung, Vorverstiarkeranpassnetzwerk und Vorverstdrker. Das
detektierte MR-Signal Sp ist dem durch Zp flielsenden Strom Ip proportional. Ip setzt sich
gemdf der Gleichung

Ip =1Ipyg + Ipg (3.15)

aus einem von Uk stammenden Anteil Ipg und einem von Uy stammenden Anteil Ipg,

®Die Solenoidspule wurde fiir dieses Experiment mit der in Abs. 3.3.4 beschriebenen Technik Vorverstirker-
entkoppelt.
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(a) Schwingkreis

Abbildung 3.16.: Selfgating-Spule: (a) Schaltplan der Spule einschlieflich der Schaltung zum
optischen Detuning. (b) Foto des Prototypen. (c) Zum Schutz wurde die
Spule vor den Tierexperimenten mit Schrumpfschlauch isoliert.

Abbildung 3.17.: Ersatzschaltbild der an die Solenoid-Empfangsspule Lg gekoppelten SG-
Spule Lgg. Die Signalspannungen Ux und Ug sind als diskrete Spannungs-
quellen dargestellt. Die Widersténde Rg und Rgg reprisentieren die dqui-
valenten Rauschwiderstinde.
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der durch induktive Kopplung auf die Empfangsspule iibertragen wird, zusammen. Da beim
Selfgating die durch physiologische Bewegung erzeugte Signalvariation gemessen wird, ist fiir
eine Verstiarkung des SG-Signales eine Erhohung des Verhéltnisses Ipy/Ipg notig. Dieses
steigt mit wachsender Gegeninduktivitat M. Somit sollte eine stirkere Kopplung der SG-
Spule an die Empfangsspule zu einem verstéarkten SG-Signal fiithren.

Dags Einbringen der SG-Spule hat allerdings noch einen weiteren Effekt: Die Grofe der Ka-
pazitdten Cgq, C'go und Cg3 war so gewihlt, dass in Abwesenheit der SG-Spule die Impedanz
der Spule Lg auf einen Wert Zg = 50 Q transformiert wurde. Das Einbringen der SG-Spule

mit Gesamtimpedanz Zgq wirkt so, als wiirde der Spule Lg ein Bauteil der Impedanz

(wM)?
ZsaG

Zsam = (3.16)
in Serie geschaltet werden [Ter55, HT02|. Dadurch verdndert sich auch die Impedanz Zg,
deren Betrag mit wachsendem M immer weiter von Zg = 50 Q2 abweicht. Diese Verdnde-
rung der Impedanz hat Einfluss auf das SNR im MR-Experiment. Der Rauschfaktor F' eines
Vorverstirkers ist nur dann minimal, wenn an seinem Eingang die optimale Quellimpedanz
Zy = Zopt angeschlossen ist. Ist der Vorverstirker hingegen an eine Impedanz Z, # Z,,; ange-
schlossen, so erhéht sich der Rauschfaktor auf (siehe z.B. [Poz05] und dort zitierte Literatur)

R

R(Z Y

-1 112
‘Zq _ZOPt

, (3.17)

wobei R, den dquivalenten Rauschwiderstand des Vorverstérkers bezeichnet und ein Mals fiir
die Empfindlichkeit des Vorverstérkers auf von Z,,; abweichende Quellimpedanzen ist. Die
von der SG-Spule verursachte Anderung von Zg bewirkt somit eine Verringerung des SNR

mit steigendem M.

3.4.2. Optische Steuerung

Eine induktiv gekoppelte HF-Spule, die in eine Empfangsspule eingebracht wird, verdndert
nicht nur das Homogenitatsprofil des empfangenen Bildes sondern auch die Homogenitit des
Anregungsfeldes. Beide Effekte sind bei SG-Experimenten unerwiinscht, da nur die Emp-
fangscharakteristik beim Empfang des SG-Signals verdndert werden soll. Daher musste eine
Schaltung integriert werden, um die SG-Spule selektiv ein- und auszuschalten. Um Probleme
zu vermeiden, die mit langen elektrischen Leitern im Feld des MR-Tomographen einher-
gehen, wurde die SG-Spule iiber optische Signale geschaltet. Die optische Steuerung von
Spulen wurde fiir Anwendungen im Bereich der interventionellen MRT bereits beschrieben
[WZD*00, WKB*04|. Hierbei wurde die Spule iiber einen Photowiderstand oder eine Pho-
todiode ein- und ausgeschaltet. In dieser Arbeit wurde ein neuartiger Ansatz verfolgt: Es
wurde eine iiber einen Lichtwellenleiter gesteuerte Photodiode Dy (Abb. 3.16(a)) verwendet.

Die Photodiode wurde als Photoelement betrieben, das bei Beleuchtung einen Photostrom
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liefert. Dieser Strom schaltet die PIN-Dioden Dy und Ds in einen niederohmigen Zustand, so
dass der Kondensator C'iiberbriickt und der Schwingkreis verstimmt wird, um die Signaliiber-
tragung auf die Solenoidspule zu unterdriicken. Es wére naheliegend, die Photodiode anstelle
von Dy und D3 zur Uberbriickung des Kondensators zu verwenden. Dies wurde nicht ge-
tan, da der Durchlasswiderstand einer PIN-Diode im niederohmigen Zustand im allgemeinen

kleiner ist als der einer Photodiode.

3.4.3. Praktische Umsetzung

Eine rechteckige Oberfliichenspule (18 x 10 mm?) wurde auf kupferbeschichtetes Epoxyd-
Leiterplattenmaterial geédtzt (Abb. 3.16(b)). Durch Verwendung einer Parallelschaltung aus
zwei festen (ATC 100B, American Technical Ceramics, New York, USA) und einem varia-
blen Kondensator (TZC03, Murata Manufacturing Company, Ltd., Kyoto, Japan) konnte
die Resonanzfrequenz auf 63,7 MHz abgestimmt werden. Eine Serienschaltung zweier entge-
gengesetzt gepolter PIN-Dioden (BAP51-03, NXP Semiconductors, Eindhoven, Niederlande)
wurde den Kondensatoren parallel geschaltet.

Fiir die in dieser Schaltung verwendeten elektronischen Bauteile galten besondere Anforde-
rungen: Da der Platz unter dem Thorax der Mause sehr begrenzt ist, mussten die verwendeten
Bauteile mdglichst klein sein. Insbesondere die Bauhdohe sollte nur wenige Millimeter betragen.
Die Schaltzeiten der Dioden mussten hinreichend kurz sein, um auch bei SG-Experimenten
mit kurzen Tr-Zeiten (2-3 ms) ein zuverlédssiges Ein- und Ausschalten der Spule sicherzustel-
len. Die von den Herstellern in den Datenblittern genannten Schaltzeiten waren nur bedingt
verwertbar, da Photodioden iiblicherweise im Sperrbetrieb betrieben werden und sich die
Angaben darauf beziehen, wihrend im Betrieb als Photoelement die Schaltzeiten von der
Sperrschichtkapazitat und dem an die Diode angeschlossenen Lastwiderstand abhingen. Da-
her mussten die Schaltzeiten der in Frage kommenden Dioden gemessen werden. Uberdies
sollten die Photodioden keine ferromagnetischen Materialien enthalten, da diese Suszepti-
bilitatsartefakte im MR-Bild erzeugen. Diese Anforderung konnte mit kommerziell erh&ltli-
chen Dioden nicht erfiillt werden (von mehreren Anbietern wurden alle in Frage kommenden
Photodioden erworben und auf Ferromagnetismus getestet). Da jede der Dioden Suszepti-
bilitdtsartefakte im MR-Bild hervorrief, wurde ein 20 cm langer Draht zwischen SG-Spule
und Photodiode eingebracht, der es ermoglichte, die Diode ausserhalb des fiir die Bildgebung
relevanten Gesichtsfeldes zu positionieren. Als Photodiode wurde das Modell SFH203P (In-
fineon, Neubiberg, Deutschland) verwendet. Damit die Giite des Schwingkreises nicht durch
die Photodiode und die Anschlussdrihte beeinflusst wird, wurden zwischen Anschlussdrihten
und den PIN-Dioden 12 pH-Drosselspulen als HF-Sperre eingefiigt. Der Aufbau wurde zum
Schutz mit Schrumpfschlauch isoliert (Abb. 3.16 (c)).

Das Schaltsignal zur Steuerung der Spule wurde durch ein optisches Signal des MR-
Tomographen realisiert, welches durch die Bildgebungs-Sequenz gesteuert wird und eine ex-

akte Synchronisation des Schaltsignals mit der Sequenz ermdéglicht. Abbildung 3.18 zeigt eine
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Sequenz — | El

SG-Spule

MR-Tomograph

Abbildung 3.18.: Das optische Schaltsignal wurde durch die Bildgebungssequenz gesteuert
und iiber einen optischen Ausgang des Tomographen ausgegeben. Durch
einen Lichtwellenleiter (LWL) wurde es zu einer Verstérkerschaltung ge-
fiihrt, die ein 1000-mal stérkeres Lichtsignal erzeugte. Dies wurde zum Aus-
schalten der SG-Spule verwendet.

schematische Darstellung des Signalwegs. Da die Photodiode als Photoelement ohne weite-
re Spannungsquellen betrieben wird, muss die von ihr erzeugte Spannung grof genug sein,
um die PIN-Dioden durchzuschalten. Die dazu nétige Lichtintensitdt von einigen Milliwatt
ist am optischen Ausgang des Tomographen nicht verfiigbar. Zur Losung dieses Problemes
wurde eine batteriebetriebene Verstirkerschaltung entwickelt. Diese detektiert das optische
Schaltsignal des Tomographen iiber eine Photodiode und schaltet eine Laserdiode ein. Die
vom Tomographen gelieferte Lichtleistung von P ~ 5 uW wurde dadurch auf P ~ 6 mW ver-
starkt und iiber einen Lichtwellenleiter (Polymer-Optische-Faser, POF, Durchmesser 1 mm)

an die SG-Spule weitergeleitet.

3.4.4. Selfgating-Sequenz

Fiir die SG-Experimente wurde eine flusskompensierte gespoilte Gradientenecho-Sequenz ent-
wickelt [SKDT08, Sch08] (Abb. 3.19). Vor der Ortskodierung wurde eine SG-Datenaufnahme
durchgefiihrt. Dabei wurden 8 Datenpunkte aufgenommen, addiert und als SG-Signal detek-
tiert. Neben der Gradientenschaltung ist in Abb. 3.19 das an die Spule gesandte optische
Signal dargestellt. Das optische Signal wurde wihrend der HF-Anregung und der Bildauslese

gesandt, um die lokale Signalverstirkung in der Nihe der SG-Spule auszuschalten.
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Abbildung 3.19.: Fiir SG-Experimente verwendete gespoilte Gradientenecho-Sequenz. Die er-
ste Datenakquisition dient der Aufnahme des SG-Signals, die zweite der
Bildaufnahme. Wéhrend des Anregungspulses und der Bildaufnahme wur-
de die SG-Spule durch ein Lichtsignal ausgeschaltet. In Schichtselektions-
und in Frequenzkodierrichtung sind zusédtzliche Gradienten eingefiigt, die
durch Blutfluss hervorgerufene Bildartefakte beseitigen |[SKD108].



4. Messungen und Ergebnisse

In diesem Teil der Arbeit werden die Messungen zur Charakterisierung der Spulenkonzep-
te und deren Ergebnisse beschrieben. Zunéchst werden Einkanal-Empfangsspulen unterein-
ander sowie mit kommerziell erhéltlichen Spulen verglichen. Danach wird die Eignung der
Phased-Array-Spule zur parallelen Bildgebung untersucht. Zuletzt wird auf die Phantom-

und Tierexperimente mit der Selfgating-Spule eingegangen.

4.1. Einkanal-Empfangsspulen fiir 1,5 Tesla und 3 Tesla

4.1.1. Vergleich mit Produktspulen

Die fiir den Einsatz an 1,5-Tesla-Tomographen entwickelte Einkanal-Empfangsspule mit zwei
Windungen wurde zunéchst mit zwei kommerziell erhiltlichen Produktspulen fiir die humane

MR-Bildgebung verglichen. Als Vergleichsspulen wurden

1. eine Birdcage-Kopfspule (Head-Coil, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) mit

ca. 29 cm Durchmesser und

2. eine Oberflichenspule mit 3 cm Durchmesser (Flex-Loop-Small, FLS, Siemens Health-
care, Erlangen, Deutschland) gewdhlt (Abb. 4.1(a)).

Ein etwa mausgrofes Phantom (Lange 11 cm, Durchmesser 2,5 cm), gefiillt mit physiolo-
gischer Kochsalzlosung und 1% gadoliniumhaltigem Kontrastmittel (Omniscan, Amersham
Buchler, Braunschweig, Deutschland), wurde in die Spulen eingebracht. Zur Bestimmung
der Bildhomogenitit und des SNR wurden Bildgebungsexperimente mit einer 2D-FLASH-
Sequenz mit folgenden Parametern durchgefithrt: o = 10°, Tp = 70 ms, Ty = 3ms, BW =
500 Hz/Pixel, Schichtdicke = 3 mm, Matrixgrofe = 256 x 128, Pixelgrofe = (0,8 x 0,8) mm?.
Aus den aufgenommenen Bildern wurde das SNR mit der in Abs. 3.1.4 beschriebenen ROI-
Methode bestimmt.

Tabelle 4.1 zeigt das SNR am Ort maximaler Sengitivitit sowie gemittelt iiber das gesamte
Phantom. Die Bildintensitit, gemessen entlang einer Linie im Zentrum des Phantoms, ist in
Abb. 4.1(b) aufgetragen. Die Kopfspule war deutlich grofer als das Phantom, weshalb sie ein
homogenes Bild des ganzen Phantoms ermdglichte. Allerdings war das erreichbare SNR aus
zwei Griinden niedriger als bei den anderen getesteten Spulentypen: Erstens resultiert aus
einer Beladung mit einem mausgrofen Phantom ein geringer Fiillfaktor, was geméif Gl. 2.65

das SNR verringert. Zweitens wurde bei der Impedanzanpassung der Spule eine Last in der

65
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Abbildung 4.1.: (a) Foto der drei verglichenen Spulentypen im MR-Tomographen. Die Maus-
spule mit zwei Windungen (links), die Kopfspule (mittig) und die Flex-Loop-
Small (FLS)(rechts). (b) MR-Signalintensitét entlang eines homogenen 11 cm
langen Phantoms, aufgenommen in den drei Spulen.

Spule || Durchmesser (cm) | Linge (cm) | SNRpax | SNRayg

Kopfspule 29 32 6 6
Flex-Loop-Small 3 <1 144 70
Mausspule 4 9 89 78

Tabelle 4.1.: Vergleich des SNR des Maussolenoids (2 Windungen, 1,5T) mit zwei kom-
merziell erhiltlichen Spulen (Kopfspule und Flex-Loop-Small) am Ort maxi-
maler Sensitivitdt (SNRmax) und gemittelt iiber das ganze Phantom (SNRayg).
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Abbildung 4.2.: Ez-vivo-Aufnahmen einer Maus bei 1,5 T. Aufgenommen unter Verwendung
(a,b) der Kopfspule, (c,d) der Flex-Loop-Small und (e, f) der Solenoid-
Mausspule mit zwei Windungen. Links: 3D-Gradientenecho-Bilder. Rechts:
T5-gewichtete 2D- TSE-Bilder.

Grofse eines menschlichen Kopfes verwendet. Bei Beladung mit einer deutlich kleineren Last
ist die Spule fehlangepasst, was sich in einer Vergroferung des Vorverstérkerrauschens (Abs.
2.2.4) dufert.

Mit der FLS-Spule konnte das héchste SNR erreicht werden, allerdings nur im Spulenzen-
trum, wahrend es mit wachsendem Abstand vom Zentrum schnell abnahm. Definiert man
den nutzbaren Bereich der Spule als den Bereich in dem das SNR> 0,75-SNRyax ist, so ist
dieser bei der Flex-Loop-Small 2 cm lang.

Das maximale SNR der Mausspule war geringer als das der Flex-Loop-Small, wohingegen
die Homogenit#t gréfer war. Uber eine Linge von 6,3 cm im Spulenzentrum war das SNR>
0,75-SNRmax. Mit dieser Spule konnte das héchste SNR gemittelt iiber das gesamte Phantom
erreicht werden.

Die Eignung der Spulen zur Kleintierbildgebung wurde in einem FEz-vivo-Experiment an
einer Maus untersucht. Abbildung 4.2 zeigt mit einer FLASH-Sequenz sowie mit einer Ts-

gewichteten Turbo-Spinecho-Sequenz aufgenommene Bilder. Das gemittelte SNR iiber den
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By-Feldstérke (T) 1,5 3
Windungszahl 2 3 2 3| 3 (3xsegm.)
Qu/Qr | 1,64+0,3 2,1+0,4 2,2+0,5 2,8+0,6 1,9+0,4
SNR;ea1/SNRigear || 0,640,1 | 0,72+0,07 | 0,7440,06 | 0,80+0,04 0,69+0,08
Af (kHz) 52+1 56+£1 50048 | 1200+£19 57549
SNR gemessen 2943 2843 58+6 6116
SNR3T/SNR; 5T (err.) 2,7£0,5 3,3£0,7
SNRg T/SNR175T (gem.) 2,0i0,4 2,2i0,4

Tabelle 4.2.: Vergleich der Solenoide mit unterschiedlichen Windungszahlen und bei unter-
schiedlichen By-Feldstéirken.

Méausekorper betragt in der Kopfspule nur 6% von dem in der Mausspule. Die mit der
Flex-Loop-Small aufgenommenen Bilder zeigen ein Helligkeitsmaximum im Rumpfbereich
der Maus. Im Bereich des Kopfes und des Schwanzes ist die Signalintensitit auf 22% des
Wertes im Rumpfbereich gesunken. Die Mausspulenbilder zeigen eine deutlich homogenere
Aufnahme {iber den gesamten Kérper der Maus. Das Signal féllt im Kopf- und Schwanzbe-
reich auf 70% des Wertes im Rumpf ab.

4.1.2. Vergleich der Solenoidspulen

Zur Vergroferung des Gesichtsfeldes wurde ein weiterer Solenoid mit drei Windungen herge-
stellt. Zudem wurde die Einsetzbarkeit der fiir By = 1,5 T entwickelten Spulenkonzepte bei
By = 3T iiberpriift.

Die Giite der beladenen und unbeladenen Solenoidspulen wurde wie in Abs. 3.2.1 be-
schrieben gemessen. Aus dem Giiteverhéltnis Qr/Qr konnte mit Gl. 3.6 das Verhéltnis des
theoretisch erreichbaren SNR (SNRyea1) zum SNR einer idealen Spule (SNRjgea1) berechnet
werden. Als Lastphantom wurde das in Abs. 4.1.1 beschriebene Phantom verwendet.

Die Verschiebung der Resonanzfrequenz Af bei Einbringen der Last wurde ebenfalls ge-
messen. Die Ergebnisse der Messung sind in Tab. 4.2 aufgelistet. Jeder der Solenoide war bei
der Messung in der Mitte aufgetrennt und mit einem Kondensator segmentiert. Aufierdem
waren die Enden der Spule iiber einen Kondensator verbunden. Die Kondensatoren bildeten
zusammen mit dem Solenoid einen Schwingkreis mit einer Resonanzfrequenz von 63,7 MHz
(fiir Bp = 1,5T) bzw. 123,2 MHz (fir By = 3 T). Die Frequenzverschiebung A f ermdéglicht ei-
ne qualitative Aussage iiber die parasitiren Kapazititen in der Spule, welche zu dielektrischen
Verlusten fiihren. Bei 63,7 MHz war A f bei beiden Spulentypen kleiner als 60 kHz, wihrend
es bei 123,2 MHz, bei dem Solenoid mit zwei Windungen, 500 kHz betrug. Bei dem Solenoid
mit drei Windungen war Af gréfer als 1 MHz, weshalb der Solenoid an zwei weiteren Stel-
len aufgetrennt und durch Kondensatoren segmentiert wurde. Diese Mafinahme verringerte
die Frequenzverschiebung auf Af = 575 kHz, was auf eine Verringerung der konservativen
elektrischen Felder am Ort der Probe hindeutet.

Das Verhaltnis der Giiten Qu/Q nimmt sowohl mit wachsender Windungszahl als auch
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mit wachsender Frequenz zu. Eine weitere Segmentierung des Solenoids mit drei Windungen
bei 123 MHz fiihrte zu einer Verringerung von Qu/Qr. Dies kann ebenfalls auf die Verringe-
rung der konservativen elektrischen Felder zuriickgefiithrt werden, da konservative elektrische
Felder zu Verlusten fiihren, die Qr verringern (s. Abs. 2.2.4). Da elektrische Felder aber
nicht zum Signal beitragen, werden alle auf der Grundlage von Qp /@1, durchgefithrten SNR-
Abschéitzungen dadurch verfélscht. So ist auch der hohe Wert von SNRyea1/SNRjideal = 0,8
des einfach segmentierten Solenoids im Vergleich zu 0,69 bei der dreifach segmentierten Spule
auf eine Verfilschung durch konservative elektrische Felder zuriickzufiihren.

Die Giiten sowie die Verschiebung der Resonanzfrequenz wurden mehrfach gemessen, wobei
die verwendeten Pick-up-Spulen an unterschiedlichen Stellen, relativ zu den Solenoiden, po-
sitioniert wurden. Die in Tab. 4.2 genannten Werte sind die Mittelwerte der Messungen. Aus
der Streuung der Messwerte wurde der relative Messfehler zu AQ/Q = £+ 10% abgeschétzt.
Fir Af ist ebenfalls der Mittelwert aus mehreren Messungen angegeben. Hier wurde der
relative Fehler der einzelnen Frequenzmessung zu +0,8% ermittelt, was gemif den Gesetzen
der Fehlerfortpflanzung einen relativen Fehler von +1,6% fiir A f bedeutet.

Nach der Giitemessung wurden die Solenoide zu MR-Empfangsspulen weiterverarbeitet.
Das mit diesen Spulen erreichbare SNR von Bildgebungsexperimenten wurde mit der in
Abs. 3.1.4 beschriebenen ROI-Methode ermittelt. Dazu wurde ein Bild mit einer 2D-FLASH-
Sequenz mit folgenden Parametern aufgenommen: o« = 10°, T = 300 ms, T = 8 ms, BW =
465 Hz/Pixel, Schichtdicke = 3 mm, Matrixgrofe = 256 x 128, Pixelgroke = (0,5 x 0,5) mm?.
Als Phantom diente das o.g. Plastikgefif (Linge 11 cm, Durchmesser 2,5 cm).

Neben statistischen Schwankungen durch thermisches Rauschen beeinflussten auch die fol-

genden Faktoren die Messgenauigkeit:

e War die Position des Phantoms in der Spule nicht exakt identisch mit der Position bei
der Impedanzanpassung, so konnte daraus eine Fehlanpassung resultieren. Dies fiihrte

zu einer erhohten Rauschzahl des Vorverstarkers.

e Da das SNR mit der ROI-Methode bestimmt wurde, hatte die Position der ROIs und

des Phantoms in der Spule starken Einfluss auf das gemessene SNR.

Zur Abschétzung des daraus resultierenden Fehlers wurden auch diese Messungen mehrfach
durchgefiihrt. Der Mittelwert der bestimmten SNR-Werte ist in Tab. 4.2 als SNR aufge-
fithrt. Aus der Streuung der Messwerte wurde ein relativer Fehler von ASNR/SNR = 10%
abgeschétzt.

In Tab. 4.2 ist das erwartete (Gl. 2.75) und das gemessene Verhéltnis SNR31/SNR; 51
angegeben. Hierbei wurden jeweils die Spulen gleicher Windungszahl miteinander verglichen.

Das gemél Gl. 2.75 errechnete Verhdltnis SNR31/SNR; 5T ist beim Solenoid mit zwei
Windungen um 35%, bei dem mit drei Windungen um 50% grofser als das gemessene. Auch
dies kann auf Verfilschungen von Qp /@, durch konservative elektrische Felder zuriickgefiihrt

werden. Da dielektrische Probenverluste gemifl Gl. 2.54 von w§ abhiingig sind, wurde @, bei



70 Messungen und Ergebnisse

(a) BO [ T T T I T T T T T T I T T T T T T I T T l— (b) 80 L L I T 1T T I L I T T T I T T T I T T l_
L 3 Tesla I — 2 Wdg. | - 2 Windungen — 1,5 Tesla -
~ T 3 Wdg. ~ T 3Tesla
w 60 — — ui 60 — —
E [ 1 & :
% L Iur‘ l“'al B % B B
() 40 __ " I'l . —_ %) 40 __ ’ _—
7] My 7] LA

o - W, — ) - } Py -
T 20 |/ — T2 Yy, —
0] L i [9) e |
14 L kN 4 B W |7
C N L™ n
0 b f 1 1 | 1 1 1 | 1 1 1 I 1 1 1 | 1 1 1 | 1 1 L- 0 I“I 1 1 | 1 1 1 | 1 1 Il | 1 1 1 | 1 1 1 | Il LN

0 2 4 6 8 10 0 2 4 6 8 10

x-Position (cm) x-Position (cm)

Abbildung 4.3.: SNR im MR-Bild entlang einer Linie im Zentrum eines homogenen 11 cm lan-
gen Phantoms. (a) Vergleich der Homogenitét der Solenoid-Empfangsspulen
mit zwei (rot) und mit drei Windungen (griin), bei 3 Tesla. (b) Vergleich
der Homogenitit der Solenoid-Empfangsspulen mit zwei Windungen, bei 1,5
Tesla (rot) und bei 3 Tesla (griin).

123,2 MHz mehr beeintrachtigt als bei 63,7 MHz, wodurch SNRj3 T stérker iberschétzt wurde
als SNRy 5.

Abbildung 4.3(a) zeigt das SNR, gemessen entlang einer Linie im Zentrum des Phantoms
in dem Solenoid mit drei Windungen (griin) und dem Solenoid mit zwei Windungen (rot).
Durch die Erweiterung auf drei Windungen konnte eine Vergréfserung des Gesichtsfeldes
erreicht werden. Allerdings ist beim Solenoid mit drei Windungen ein asymmetrisches Profil
zu erkennen. Zu einer Seite vom Zentrum (x = 6 cm) fallt das SNR ab, wéhrend zur anderen
Seite ein Plateau erkennbar ist. Dieses Verhalten war sowohl bei 1,5T als auch bei 3T zu
beobachten. In Abb. 4.3(b) ist das SNR entlang einer Linie des Solenoids mit zwei Windungen,
gemessen bei 1,5 T mit dem bei 3T verglichen. Die Bildhomogenititen sind miteinander
vergleichbar. Das SNR ist bei 3T um einen Faktor 2 hdher als bei 1,5T.

Abbildung 4.4 zeigt In-vivo-Bilder einer Maus bei By = 3 T in den Solenoiden mit zwei

Windungen und mit drei Windungen.

4.2. Phased-Array-Spule

Im Folgenden werden die Messungen zur Charakterisierung der 6-Kanal-Phased-Array-Spule

und deren Ergebnisse dargestellt.

4.2.1. Charakterisierung der Hochfrequenzeigenschaften

Die HF-Charakterisierung der Phased-Array-Spule wurde wihrend der Konstruktion durch-
gefithrt. Sie diente der Optimierung der Spule zu einem Zeitpunkt, als noch keine MR-
Experimente mit ihr durchgefithrt werden konnten. Im Folgenden werden die Ergebnisse

der Messungen von Spulengiite, Impedanzanpassung und der Streumatrix dargestellt.
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Abbildung 4.4.: Mit der Einkanal-Solenoidspule bei 3 Tesla aufgenommene In-vivo-Bilder
einer Maus. (a) Solenoid mit 2 Windungen. Zwei Schichten eines 2D-
FLASH-Bildes, a = 15°, Tp = 20ms, Ty = 5ms, Matrix = 80x256, Pi-
xel = (0.45x0.45) mm?, Schichtdicke = 0.5mm (b) Solenoid mit 3 Win-
dungen. Zwei Schichten eines Ts-gewichteten TSE-Bildes, Tr = 3200 ms,
Tr = 418 ms, Echozuglinge = 75, Matrix = 76x256, Pixel = (0.4x0.4) mm?,
Schichtdicke = 1 mm, Avg = 2.

Die Messung der beladenen und unbeladenen Giite (Qr und Q) der einzelnen Loop-,
Butterfly-, und Saddle-Train-Elemente erfolgte, bevor das Netzwerk zur Impedanzanpassung
an die Elemente angeschlossen wurde. Die einzelnen Elemente wurden mithilfe zweier Kon-
densatoren zu resonanten Schwingkreisen mit Resonanzfrequenz fo = 123,2 MHz abgestimmt,
und die Giiten wurden wie in Abs. 3.2.1 beschrieben gemessen. Wéhrend die Giitemessung
waren die Leiter aller anderen Elemente unterbrochen, um Stérungen durch wechselseitige
Kopplungen zu unterbinden. Neben der Giite wurde die durch das Einbringen der Last her-
vorgerufene Verschiebung der Resonanzfrequenz A f gemessen. Als Lastphantom wurde eine
Spritze (Lange: 65 mm, Innendurchmesser 28,8 mm), gefiillt mit 40 ml physiologischer Koch-
salzlosung und 1 Vol.-% Gadoliniumhaltigen Kontrastmittels (Omniscan, Amersham Buchler,
Braunschweig, Deutschland), benutzt. Die Ergebnisse der Messung sind in Tab. 4.3 wieder-
gegeben. Das Verhéltnis Qp/Qr sowie Af nahmen mit der Anzahl der Leiterkreuzungen auf
dem Element ab. Die Giiten sowie die Verschiebung der Resonanzfrequenz wurden minde-
stens dreimal gemessen, wobei die verwendeten Pick-up-Spulen an unterschiedlichen Stellen
relativ zu den Spulenelementen positioniert waren; die in Tab. 4.3 gezeigten Werte sind die
Mittelwerte der Messungen. Aus den Streuungen der Messungen wurde der relative Fehler
der Giitemessungen zu AQ/Q = £10% abgeschitzt. Fiir Af ist ebenfalls der Mittelwert
aus mehreren Messungen angegeben. Hier wurde als Fehler fiir die Einzelmessung + 0,3%
ermittelt, was geméf den Gesetzen der Fehlerfortpflanzung einen Fehler von + 0,6% fiir A f
bedeutet.

Die Spulenelemente wurden zu einem Array zusammengefiigt und jedes Element an ein
Netzwerk zur Impedanztransformation angeschlossen. Die Impedanzanpassung wurde dabei
an der beladenen Spule vorgenommen. Jedes Element wurde einzeln angepasst, wiahrend die

restlichen fiinf Elemente mit der Detuning-Elektronik ausgeschaltet waren. Eine Abstimmung
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Elementgeometrie Qu Qr | Qu/Qr | Af (kHz)
Loop | 196+2 | 120+12 | 1,6+0,3 | 200=+1

Butterfly || 221 £22 | 161 4+16 | 1,4 4+0,3 170 £ 1
Saddle-Train || 138 =14 | 128 £13 | 1,1 £0,2 o0 £1

Tabelle 4.3.: Ergebnisse der Messung der Giiten Qy und @ und lastinduzierter Frequenz-
verschiebung A f der drei Spulengeometrien Loop, Butterfly und Saddle-Train.

(a) (b)
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121 122 123 124 125
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Abbildung 4.5.: (a) Eingangsimpedanzen Z;; der beladenen und impedanzangepassten Spu-
lenelemente bei 123,2 MHz. Wéhrend der Messung eines Elementes waren
die anderen Elemente ausgeschaltet. (b) Frequenzverlauf der Eingangsrefle-
xionsfaktoren S;; der Spulenelemente.

auf genau 504012 gestaltete sich schwierig, da Bewegungen des Lastphantoms sowie der
Spule sich auf die Eingangsreflexion auswirken. Aufierdem erschwerten Kopplungen zu den
restlichen Elementen, obwohl diese ausgeschaltet waren, die genaue Impedanzanpassung. Die
erreichten Eingangsimpedanzen bei der Frequenz 123,2 MHz sind in Abb. 4.5(a) aufgelistet,
und der Frequenzgang der Eingangsreflexion ist in Abb. 4.5(b) dargestellt. Die Eingangs-
reflexionen der Spulenelemente lagen im Bereich zwischen -22 und -38 dB bei 123,2 MHz.

Die Geometrie der Spulenelemente wurde so gewdhlt, dass eine Verminderung der wech-
selseitigen Kopplung erzielt wird. Um diesen Effekt zu quantifizieren, wurde die Streumatrix
S;; des beladenen und angepassten Spulenarrays gemessen. Hierzu wurden jeweils zwei der
Spulenelemente an die Eingéinge des Netzwerkanalysators angeschlossen und die Transmis-
sion S;; und Reflexion Sj;; gemessen, wihrend die restlichen Elemente mit einer Impedanz
Z = 50 Q) abgeschlossen waren. Tabelle 4.4 zeigt die gemessene Streumatrix. Die Diagonal-
elemente stellen die Eingangsreflexionen der Elemente dar, die Nicht-Diagonalelemente die
wechselseitige Kopplung. Besonders starke Kopplung zeigten die beiden sich gegeniiberste-
henden Loop-Elemente (El. 2 und 5, S52 = -6 dB) und die beiden Butterfly-Elemente (El. 3
und 6, Sg3 = -12 dB). Durch die Kopplungen wurde auch die Eingangsreflexion S;; beeinflusst,
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| Il 1] 2] 3] 4] 5[ 6]

11 -26|-29|-25|-311-25|-25
2 -6|-29|-25| -6 |-27
3 -19 | -28 | -25 | -12
4 -23 | -30 | -25
) -6 | -30
6 -20

Tabelle 4.4.: Streumatrix S;; in dB der mit einem Lastphantom beladenen 6-Kanal-Phased-
Array-Spule ohne Vorverstarker. Zur Messung wurden jeweils zwei Spulenele-
mente an die Ports des Netzwerkanalysators angeschlossen. Die anderen Ele-
mente wurden mit 50 Q2-Widerstédnden abgeschlossen.

so dass sie von den in Abb. 4.5 genannten Werten abwichen. Dieser Effekt war ebenfalls bei
den Elementen 2 und 5 (S92 = -6 dB, Ss5 = -6 dB) besonders ausgeprigt.

Um die Kopplungen weiter zu reduzieren, wurden alle Spulenelemente Vorverstirker-ent-
koppelt (s. Abs. 3.3.4). Die Kopplung zweier entkoppelter Spulenelemente konnte mithilfe
zweier Pick-up-Spulen gemessen werden, die jeweils in die Nihe der Spulenelemente gebracht
wurden, um die Transmission So; zwischen den Pick-up-Spulen zu messen. Die Messung wurde
bei ein- und (iiber die Detuning-Elektronik) ausgeschalteten Spulenelementen durchgefiihrt.
Die Differenz der Transmission lieferte die Kopplungsstiarke der Spulenelemente. Da diese
Messmethode bei Spulen in der Grofe der entwickelten Phased-Array-Spule schwierig und
fehlerbehaftet ist, wurde die Messung nur fiir die Elemente 2 und 5 durchgefiihrt. Hierbei

wurde eine Kopplung von Sso = -28 dB gemessen.

4.2.2. Homogenitit

Die Bildhomogenitét der Phased-Array-Spule wurde in Simulationen (s. Abs. 3.3.1) errechnet
und mit Bildgebungsexperimenten verglichen. Abbildung 4.6 zeigt die errechneten Flichen
gleicher Sensitivitat eines Loop-Elements (a, b), eines Butterfly-Elements (c, d) und eines
Saddle-Train-Elements (e, f). Die Flichen in Abb. 4.6(a, c, e) entsprechen dem Fall, dass
die Léngsachse der Elemente senkrecht zu By ausgerichtet ist. Abbildung 4.6(b, d, f) zeigt
die Fléchen gleicher Sensitivitét bei Ausrichtung parallel zu By. Da MR-Experimente nur
die zy-Komponente des Magnetisierungsvektors detektieren, muss die Sensitivitdt der Spule
in - und y-Richtung betrachtet werden. Die Uberkreuzungen der Leiter im Butterfly- und
Saddle-Train-Element fithren daher bei Ausrichtung der Elemente parallel zu By zu Signal-
ausloschungen, wihrend sie bei einer Anordnung senkrecht zu By konstruktiv zum Signal
beitragen.

Um die Homogenitit der einzelnen Elemente im Bildgebungsexperiment zu iiberpriifen,
wurde die Spule mit dem in Abs. 4.2.1 beschriebenen Phantom beladen und parallel zu
By ausgerichtet. Ein dreidimensionaler Bilddatensatz wurde mit einer 3D-FLASH-Sequenz

mit folgenden Parametern aufgenommen: o = 25° T = 184 ms, T = 10 ms, Matrix =
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Abbildung 4.6.: Simulation der Flidchen gleicher Spulensensitivitdt fiir die in Abb. 3.10(a)
dargestellten Spulentypen. (a, b) Loop-Spule, (c, d) Butterfly-Spule, (e, f)
Saddle-Train-Spule. (a, ¢, e) Ausrichtung der Lingsachse der Spule senkrecht
zu By. (b, d, f) Ausrichtung parallel zu By.

Abbildung 4.7.: Oberflichenrekonstruktion eines dreidimensionalen MR-Bilddatensatzes. Die
Zylinderachse der Phased-Array-Spule war parallel zu By ausgerichtet. Es
war jeweils nur ein Spulenelement eingeschaltet. Links: Loop (Element 2),
Mitte: Butterfly (Element 3), Rechts: Saddle-Train (Element 1);
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128 x 128 x 48, Voxel = (0.7 x 0.7 x 0,7) mm?®, BW = 465 Hz/Pixel, Avg = 1. Um die Bild-
homogenitit der einzelnen Elemente zu erfassen, wurde die Messung dreimal durchgefiihrt,
wobei jeweils nur ein Element eingeschaltet war. Die {ibrigen Elemente wurden durch die
Detuning-Elektronik deaktiviert. Eine Oberflichenrekonstruktion der Flichen gleicher Bildin-
tensitét zeigt Abb. 4.7. Auch hier sind die Signalausloschungen an den Leiterbahnkreuzungen
klar zu erkennen.

Als néchstes wurde die Bildhomogenitét der gesamten Phased- Array-Spule betrachtet. Die-
se wurde fiir eine coronare Ebene im Zentrum der Spule simuliert. Hierzu wurde die Fliche
durch ein Gitter mit 256 x256 Stiitzstellen mit den Koordinaten (z, y) parametrisiert. Dann
wurden die Sensitivititen si(x,y), sa(z,y),...,¢(x,y) der sechs Elemente an den Stiitzstel-
len berechnet. Position und Inklination des jeweiligen Elements wurden beriicksichtigt. Die

Sensitivitdten der Elemente wurden geméf der Gleichung

(4.1)

zu einer Gesamtsensitivitit kombiniert (Sum-of-Squares-Kombination [REHT90]). Abbildung
4.8(a) zeigt die berechnete Bildhomogenitét bei Ausrichtung der Spule senkrecht zu By. Ab-
bildung 4.8(b) zeigt die Homogenitét bei Ausrichtung parallel zu By. Bei Ausrichtung parallel
zu By fiihrte die Kombination der sechs Elemente zu einer Glattung des Sensitivitatsprofils:
Im Gegensatz zu Abb. 4.6 und Abb. 4.7 sind keine Signalausléschungen mehr zu sehen, die
sich durch das gesamte Bild ziehen. Nur nahe der Spulenleiter sind auf jeder Seite drei Si-

gnalminima sichtbar.

Die Homogenitit wurde in einem Bildgebungsexperiment gemessen. Hierzu wurde eine
3D-FLASH-Sequenz mit den oben genannten Parametern verwendet. Wahrend der Bildauf-
nahme waren alle sechs Elemente der Spule eingeschaltet und die Daten wurden mit dem
Sum-of-Squares-Algorithmus kombiniert. Die Bildintensitét einer coronaren Schicht im Spu-
lenzentrum ist in Abb. 4.8(c) gezeigt. Auch hier war die Spule parallel zu By ausgerichtet. In
Abb. 4.8(c) ist das Empfangsprofil gezeigt. Im Gegensatz zur Simulation ist im gemessenen

Bild nur jeweils ein Signalminimum auf beiden Seiten nahe des Spulenleiters sichtbar.

4.2.3. Vergleich mit Einkanal-Solenoidspule

Das SNR der Phased-Array-Spule wurde mit dem der Solenoidspule mit drei Windungen
(Abs. 3.2) verglichen. Es wurden Serien von 128 2D-FLASH-Bildern mit folgenden Pa-
rametern aufgenommen: o = 40°, TR = 40 ms, TE = 5 ms, Matrix = 256 x 256, Pixel =
(0.3 x x0.3) mm?, Schichtdicke = 1,5mm, BW = 300 Hz/Pixel. Hierbei wurden die ersten
acht Bilder verworfen, um sicherzustellen, dass sich die Magnetisierung bei der Bildaufnahme
im Gleichgewicht befand. Aus den restlichen 120 Bildern wurde das SNR pixelweise, mit der
in Abs. 3.1.4 beschriebenen Mittelungsmethode, bestimmt. Als Phantom wurde o.g. Spritze



76 Messungen und Ergebnisse

m— 15,6

Abbildung 4.8.: Simulierte und gemessene Bildhomogenitéit der Phased-Array-Spule im Spu-
lenzentrum. Die Pfeile zeigen in Richtung des By-Feldes. (a) Simulation der
Spulensensitivitat bei Ausrichtung der Spule senkrecht zu By. (b) Simulation
der Spulensensitivitat bei Ausrichtung der Spule parallel zu By. (¢) Gemes-
sene Bildintensitit in einem homogenen Phantom bei Ausrichtung der Spule
parallel zu By.

benutzt. Die daraus errechneten SNR-Karten zeigt Abb. 4.9. Die Karten sind iiber einen
Schwellenwertfilter gefiltert: Nur Signalwerte >200 werden gezeigt. Die SNR-Karte des Sole-
noids weist eine deutlich homogenere SNR-Verteilung auf. Das mit der Phased-Array-Spule

erreichbare SNR ist nahe der Spulenelemente mehr als dreimal so grof wie im Spulenzentrum.

Tabelle 4.5 zeigt Mittelwert (SNR), Standardabweichung o(SNR) und den Maximalwert
des SNR in einer 15,9 cm? grofen ROI im Spuleninneren. Aukerdem ist in Tabelle 4.5 die
Fldche angegeben, an der die Spule ein Signal {iber dem Schwellwert lieferte. Diese ist in einer

coronaren Schicht des Solenoids um 12% grofer als in der Phased-Array-Spule.

100 >200

Abbildung 4.9.: SNR in einem homogenen Phantom. (a) Coronare Schicht im Zentrum der
Solenoidspule mit drei Windungen. (b) Coronare Schicht im Zentrum der
Phased-Array-Spule (c) Sagittale Schicht im Zentrum der Phased-Array-
Spule.
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(SNR) | 0(SNR) | SNRuax | Fliiche (cm?)

Solenoid (Cor) | 109 19 197 18,3
Phased-Array (Cor) 96 38 270 16,3
Phased-Array (Sag) 101 43 237 15,9

Tabelle 4.5.: Vergleich des SNR der Solenoidspule mit drei Windungen mit dem der Phased-
Array-Spule.

4.2.4. Parallele Bildgebung

Die Eigenschaften der Spule bei Einsatz der parallelen Bildgebung wurde in Phantommessun-
gen iiberpriift. Hierzu wurden g-Faktoren ortsaufgeldst gemessen und g-Faktorkarten erstellt.
Der Faktor g ist ein Mal fiir die weitere Reduktion des SNR durch die Spulengeometrie und
unvollstindige Entkopplung der Elemente. Im Idealfall ist g = 1, fiir reale Spulen gilt stets
g > 1[PWSB99]. Aus GL 2.99 kénnen die g-Faktoren aus dem SNR geméf

SNRo

= 7SNR,B VE (4.2)

g
berechnet werden. Hierbei sind SNRg und SNRp das SNR mit und ohne parallele Bild-
gebung, und R ist der Beschleunigungsfaktor. Zur ortsaufgelosten Bestimmung von SNRg
wurde eine Serie von 128 Bildern unter Verwendung einer 2D-FLASH-Sequenz mit folgen-
den Parametern aufgenommen: a = 40°, TR = 40 ms, TE = 5ms, Pixel = (0.3 x 0.3) mm?,
Schichtdicke = 1,5 mm, BW = 300 Hz/Pixel. Die ersten vier Bilder der Serie wurden ver-
worfen, um sicherzustellen, dass sich der Magnetisierungsvektor im FLASH-Gleichgewicht
befindet. Aus den restlichen 124 Bildern wurde SNRg mit der in Abs. 3.1.4 beschriebenen
Mittelungsmethode pixelweise bestimmt. Zur Bestimmung von SNRp wurde die Messung
wiederholt, wobei die Bildgebung durch den Einsatz der am MR-Tomographen implemen-
tierten Variante des SENSE-Algorithmus (modifiedSENSE, mSENSE) beschleunigt wurde.
Die Messung wurde fiir die Beschleunigungsfaktoren R = 2, 3 und 4 durchgefiihrt und SNRp
pixelweise bestimmt. Fiir jeden der Beschleunigungsfaktoren wurden aus den SNR-Karten

gemif Gl. 4.2 die g-Faktoren pixelweise errechnet.

Um die Eignung der Phased-Array-Spule fiir die parallele Bildgebung in beliebige Rich-
tungen zu priifen, wurden Messungen fiir die drei Phasenkodierrichtungen Kopf-Fuf (KF),
Rechts-Links (RL) und Anterior-Posterior (AP) durchgefithrt. Die Abbildungen 4.10(a),
4.11(a) und 4.12(a) zeigen die daraus gewonnenen g-Faktor-Karten. Bei Beschleunigung in
RL und AP-Richtung war ein deutlich erhéhtes g im Zentrum des Bildes zu erkennen, wih-
rend die g-Faktoren bei Beschleunigung in HF-Richtung vermehrt an den Bildrédndern grofer

als im Bildzentrum waren.

Die Mittelwerte von g in Abhéngigkeit vom Beschleunigungsfaktor R sind in Abb. 4.10(c),
4.11(c) und 4.12(c) in rot eingezeichnet. Als Fehlerbalken wurden die einfachen Standard-

abweichungen aufgetragen. Da die rdumliche Verteilung von g sehr inhomogen und nicht
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Abbildung 4.10.: (a) Karte der g-Faktoren, gemessen mit den Beschleunigungsfaktoren R = 2,
3 und 4 in einer coronaren Schicht zentral im Phantom. Die Phasen-
kodierung und damit die beschleunigte Bildaufnahme wurde in Kopf-Fuf-
Richtung durchgefithrt (Pfeil). (b) Skizze der Position der Bildgebungs-
schicht und der Phasenkodierrichtung (PE) relativ zum Phantom und zur
Richtung des By-Feldes. (¢) Mittelwert und Median der g-Faktoren in Ab-
hingigkeit von den Beschleunigungsfaktoren.
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2 3 4
Beschleunigungsfaktor R

Abbildung 4.11.: (a) Karte der g-Faktoren, gemessen mit den Beschleunigungsfaktoren R = 2,
3 und 4 in einer coronaren Schicht zentral im Phantom. Die Phasen-
kodierung und damit die beschleunigte Bildaufnahme wurde in Rechts-
Links-Richtung durchgefithrt (Pfeil). (b) Skizze der Position der Bildge-
bungsschicht und der Phasenkodierrichtung (PE) relativ zum Phantom und
zur Richtung des Bop-Feldes. (c) Mittelwert und Median der g-Faktoren in
Abhéngigkeit von den Beschleunigungsfaktoren.
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Abbildung 4.12.:

(b)
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(a) Karte der g-Faktoren, gemessen mit den Beschleunigungsfaktoren R = 2,
3 und 4 in einer sagittalen Schicht zentral im Phantom. Die Phasen-
kodierung und damit die beschleunigte Bildaufnahme wurde in Anterior-
Posterior-Richtung durchgefiihrt (Pfeil). (b) Skizze der Position der Bildge-
bungsschicht und der Phasenkodierrichtung (PE) relativ zum Phantom und
zur Richtung des By-Feldes. (¢) Mittelwert und Median der g-Faktoren in
Abhéngigkeit von den Beschleunigungsfaktoren.
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Abbildung 4.13.: Signalanstieg in Herz (blau), Leber (rot) und Gehirn (griin) der Maus
nach Kontrastmittelgabe. Die durch die Pfeile markierten Signalvariatio-
nen stammen von der Atembewegung (Schnappatmung).

Gaufiverteilt ist, sind die Fehlerbalken eher als Maft der Streuung der g-Faktoren denn als
Messfehler zu betrachten. Aufgrund dieser inhomogenen Verteilung ist in den Abbildungen
ebenfalls der Median der g-Faktoren aufgetragen. Dieser war in allen Féllen kleiner als der
Mittelwert. Als obere bzw. untere Grenze der asymmetrischen Fehlerbalken sind die Quantile
Q25 und Q75 dargestellt.

Bei einer Beschleunigung von R = 2 konnte nur eine geringe Abweichung zwischen SNRp
und SNRg/v/2 beobachtet werden. Fiir die Beschleunigungsrichtungen KF/RL/AP betrug der
gemittelte g-Faktor 1,003/1,002/1,004 und der Median 0,998,/0,997/0,997. Mit wachsendem
R wuchsen auch die g-Faktoren. Bei einer Beschleunigung von R = 3 betrugen die Mittelwerte
1,128/1,438/1,820 und die Mediane 1,086/1,238/1,504. Der stirkste Anstieg war somit in AP-
Richtung zu beobachten. Bei R =4 waren nur noch in KF-Richtung Mittelwert und Median

von g kleiner als 2.

4.2.5. Tierexperiment

Die Eignung des Solenoids fiir die schnelle Bildgebung wurde im Tierexperiment evaluiert.
Hierzu wurde eine kontrastmittelverstirkte First-Pass-Angiographie an einer Maus durchge-
fithrt. Die Maus wurde dazu mit dem Inhalationsanaesthetikum Isofluran (Baxter Deutsch-
land GmbH, Unterschleiftheim, Deutschland) anaesthesiert. Zur Kontrastmittelgabe wurde
eine Schwanzvene punktiert. Wahrend eine Serie von 300 Bildern mit einer Zeitauflésung von
180 ms aufgenommen wurde, wurde ein 20 ul-Bolus des Kontrastmittels Gadomer ®(Bayer
Schering Pharma, Berlin, Deutschland) injiziert. Die Bildgebung geschah mit einer 2D-Turbo-
FLASH-Sequenz mit den folgenden Parametern: @ = 8°, TI = 73ms, TR = 180 ms, TE =
1,69 ms, Pixel = (0.6 x 0.6) mm?, Schichtdicke = 8 mm. 18 der 300 Bilder sind in Abb. 4.14
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6,84s 7,02s 7,20s 7,38s 7,56s 7,74s

7,92s 8,10s 8,28s 8,46s 9,18s 9,90s

10,62s 11,34s 12,06s 12,78s 13,50s 14,22s

Abbildung 4.14.: Bilder aus der Zeitserie einer First-Pass-Angiographie an einer Maus mit
einer Zeitauflosung von 180 ms. Die ersten zehn Bilder sind aufeinander fol-
gende Aufnahmen, danach ist jedes vierte Bild (Abstand 720 ms) gezeigt.
Zunéchst ist ein Signalanstieg in den Herzkammern (blauer Pfeil) zu se-
hen, spiter nimmt das Signal in den Karotiden (violette Pfeile) und den
Lebergefifien (roter Pfeil) zu.
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dargestellt. Zundchst war ein Signalanstieg im Herzen zu sehen, daraufthin erhdhte sich das
Signal in den Karotiden und den Lebergefifsen. Den zeitlichen Verlauf des Signalanstiegs
in Herz, Leber und Gehirn zeigt Abb. 4.13. Auferdem sind in Abb. 4.13 Signalvariationen

infolge der Atembewegung der Maus zu erkennen (durch Pfeile markiert).

4.3. Selfgating-Spule

In diesem Abschnitt werden die Messungen zur Charakterisierung der SG-Spule und deren
Ergebnisse beschrieben. Die Spulengiite sowie die Effektivitdt und Schaltzeit des optischen
Detunings wurden quantifiziert. In MR-Experimenten wurde der Einfluss der Spule auf SNR,
Bj-Feld- und Bildhomogenitidt untersucht. Im Tierexperiment wurde die durch die Spule

erzielte Verstirkung des SG-Signals evaluiert.

4.3.1. Elektrische Charakterisierung

Die Spulengiite wurde mit der in Abs. 3.1.3 beschrieben Anordnung gemessen. Die Giite der
unbeladenen Spule war Qp = 75£7,5; ein Unterschied zwischen @), und Qy konnte in den
Grenzen der Messgenauigkeit nicht detektiert werden. Dies kann auf die geringe Grofe der
Spule zuriickgefiihrt werden; der Anteil des Probenwiderstandes am effektiven Rauschwider-
stand einer Spule-Messobjekt-Kombination nimmt mit der Gréfe der Spule zu.

Die Effektivitit der optischen Detuning-Schaltung wurde am Netzwerkanalysator gemes-
sen. Hierzu wurde die Messanordnung aus Abb. 3.3 verwendet und die Transmission So;
durch die entkoppelten Spulen gemessen. Den Frequenzgang von Ss; bei ein- (rot) und op-
tisch ausgeschalteter (blau) SG-Spule zeigt Abb. 4.15(a). Bei eingeschalteter Spule war ein
Transmissionsmaximum bei 63,7 MHz zu beobachten. Bei ausgeschalteter Spule war das Ma-
ximum deutlich weniger ausgeprigt. Bei 63,7 MHz betrug der Unterschied zwischen ein- und
ausgeschalteter Spule 19 dB. Dies bedeutet, dass bei ausgeschalteter Spule der induzierte
Strom um einen Faktor 9 verringert war.

Als Anstiegs- und Abfallzeit des Photostroms der Photodiode (SFH203P) wurde vom Her-
steller 5ns angegeben. Dies bezog sich auf den Sperrbetrieb mit einer Sperrspannung von
20 V. Da die Photodiode in der SG-Spule als Photoelement betrieben wurde, war mit deut-
lich davon abweichenden Schaltzeiten zu rechnen. Um diese zu messen, wurde mit einem
Oszilloskop die tiber der PIN-Diode D3 (Abb. 3.16) abfallende Spannung dargestellt. Um die
gleichen Bedingungen wie bei den SG-Experimeten herzustellen, wurde die SG-Spule iiber
eine Verstéirkerschaltung an den optischen Ausgang des MR-Tomographen angeschlossen (s.
Abs. 3.4.3) und die SG-Sequenz gestartet. Der zeitliche Verlauf der mit dem Oszilloskop ge-
messenen Spannung ist in Abb. 4.15(b) rot dargestellt. Als Referenz ist die Spannung an den
Anschliissen der Photodiode im optischen Verstérker gezeigt (blau). Die Spannungskurven
zeigen zwei rechteckige Anstiege. Der erste 1 ms lange Puls entspricht dem Detuning wih-

rend des Sendepulses; der zweite, 5 ms lange Puls ist das Detuning wiahrend des Empfangs des
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Abbildung 4.15.: (a) Transmission zweier entkoppelter Pick-up-Spulen in der Nihe der einge-
schalteten (rot) und optisch ausgeschalteten (blau) SG-Spule. (b) Zeitlicher
Verlauf der Spannung iiber die PIN-Diode D3 (Abb. 3.16) bei laufender
SG-Sequenz (rot). Diese ist eine Funktion des von der Photodiode erzeug-
ten Photostromes. Der Pfeil zeigt den Zeitpunkt an dem die Auslese der
SG-Daten startete. Als Referenz ist die Spannung an der Photodiode im
optischen Verstérker gezeigt (blau).

MR-Bildes. Bei Eintreffen eines Lichtsignals stieg die an der SG-Spule gemessene Spannung
innerhalb von 30 us auf einen Maximalwert von 0,6 V an. Dies entsprach der Durchbruch-
spannung von Ds. Die Abfallzeit nach Ausschalten des Lichtsignals war deutlich langer. Es
war ein exponentielles abklingen mit einer Zeitkonstanten 7 = 0,30 £ 0,05 ms zu beobachten.
Nach 1,4 ms war die Spannung auf das Grundrauschen gesunken. Die Auslese des SG-Signals
wurde 1,6 ms nach dem Ende des HF-Pulses durchgefiihrt (Pfeil in Abb. 4.15(b)), so dass die

SG-Spule folglich wieder maximal resonant war.

4.3.2. Signalverstirkung

Wie in Abs. 3.4.1 beschrieben, wirkt sich die SG-Spule sowohl auf das von der Empfangsspule
gemessene Signal als auch auf das Rauschen aus. Im Folgenden werden die Messungen, die
unternommen wurden, um die von der SG-Spule verursachten Verdnderungen von Signal und
Rauschen zu charakterisieren, und deren Ergebnisse beschrieben.

Zur Quantifizierung der Auswirkungen der SG-Spule auf die Eingangsimpedanz Zg der
Empfangsspule wurde Zg mithilfe eines Netzwerkanalysators bei beladener Spule Lg ge-
messen. Als Lastphantom diente ein mit physiologischer Kochsalzlosung und Kontrastmittel
befiillter Latexhandschuh. Die Empfangsspule war beladen auf Zg = 50 Q abgestimmt. Durch
Einbringen der SG-Spule nahm die Eingangsimpedanz, abhingig von der Position der SG-
Spule, Werte zwischen Zg = 43+2i Q (schwache Kopplung) und 16-23i Q (starke Kopplung)
an. Dies entspricht Eingangsreflexionen S von -22 (schwache Kopplung) bzw. -5 dB (starke
Kopplung).
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Pos. || S11 (dB) Z(Q) | SNRi | Su/Sk
Ohne SG <-30 | 50+£07¢ | 58+5,8

1 -19 41 — 31 58+6 | 1,7+0,4

2 14| 3444 | 5346 | 40408

3 -9 126—-131 44+5 6+2

4 5116 —231 32+4 11£3

Tabelle 4.6.: Mittleres SNR in einer ROI fern der SG-Spule (SNRx ) und Verhéltnis der Signa-
le nah und fern der SG-Spule (Sg/Sk) bei verschiedenen Eingangsimpedanzen
der Solenoid-Empfangsspule. Zum Vergleich ist eine Messung ohne SG-Spule
gezeigt.

Um den Einfluss der beiden konkurrierenden Effekte - Erh6hung von Ipg/Ipk und Ernied-
rigung des SNR (s. Abs. 3.4.1) - gegeneinander abwégen zu kénnen, wurden bei vier verschie-
denen Eingangsimpedanzen MR-Bilder aufgenommen. Dazu wurde eine 2D-FLASH-Sequenz
mit folgenden Parametern benutzt: a = 10°, T = 40 ms, Ty = 5,2 ms, BW = 300 Hz/Pixel,
Schichtdicke = 2 mm, Matrix = 128 x 64, Pixel = 0,94 x 0,94 mm?, Avg — 1. Die SG-Spule
wurde wihrend der HF-Anregung iiber ein Lichtsignal ausgeschaltet, wihrend sie bei der
Bildaufnahme eingeschaltet war. Dies resultierte in Bildern, die in der Nihe der SG-Spule
eine deutlich erhéhte Signalintensitit S aufwiesen (Abb. 4.16(c)). Die mittlere Signalintensi-
tat einer ROI nahe der SG-Spule (Sy o« Ipy) wurde mit der mittleren Signalintensitit einer
spulenfernen ROI (Sk o Ipg) verglichen. Der Einfluss der SG-Spule auf das SNR wurde
ermittelt, indem das SNR in einer Region fern der SG-Spule (SNRg) mit der in Abs. 3.1.4
beschriebenen ROI-Methode bestimmt wurde. Der Messfehler der SNR-Messungen wurde
(wie in Abs. 4.1.2) zu ASNR/SNR = + 10% abgeschétzt.

Die Ergebnisse der Messungen zeigt Tab. 4.6. SNRy verringerte sich mit zunehmender
Kopplung bis auf 55% des urspriinglichen Wertes. Sy hingegen stieg an, so dass es bei ma-
ximaler Kopplung das 11-Fache von Sk hatte.

4.3.3. Bildhomogenitit

Zur Charakterisierung des Einflusses der SG-Spule auf die Bildhomogenitét wurden verschie-

dene Messungen durchgefiihrt. Dabei wurden die vier folgenden Situationen untersucht:

1. Die Messung wurde ohne die SG-Spule durchgefiihrt. Dies diente als Referenz fiir alle
Verdnderungen durch die SG-Spule.

2. Die Spule war wihrend HF-Anregung und Bildauslese optisch ausgeschaltet. Dies ent-
spach der Situation wie sie wihrend SG-Experimenten herrschen sollte, in denen die
Spule nur das SG-Signal verstarken sollte. Das B;-Feld und die Bildhomogenitét sollten
durch die SG-Spule nicht beeintrichtigt werden.

3. Die Spule war wiahrend der HF-Anregung ausgeschaltet, aber wihrend der Bildauslese
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Abbildung 4.16.: Bildhomogenitét einer transversalen Schicht durch ein mit Kochsalzlosung
und Kontrastmittel gefiilltes Phantom in der Solenoidspule mit drei Win-
dungen (a) ohne SG-Spule (Situation 1), (b) mit permanent ausgeschalteter
SG-Spule (Situation 2), (¢) SG-Spule bei HF-Anregung detuned (Situation
3), (d) SG-Spule wihrend der gesamten Messung resonant (Situation 4).

resonant. Dies ermdglichte die Signalverstarkung der SG-Spule ortsaufgeldst zu bestim-

menmn.

4. Die Spule war wihrend der gesamten Messung resonant. So konnte zusitzlich der Ein-

fluss der By-Verzerrung, bei nicht ausgeschalteter Spule, auf das Bild untersucht werden.

Abbildung 4.16(a-d) zeigt MR-Bilder der vier oben genannten Situationen. Die Bilder wurden
mit der 2D-FLASH-Sequenz mit o.g. Parametern und dem beschriebenen Phantom aufgenom-
men. Die Kopplung zwischen SG-Spule und Empfangsspule entsprach der bei Pos. 3 in Tab.
4.6. Das Verhiltnis SNR und das Verhéltnis S /Sk fiir die vier o.g. Situationen zeigt Tab.
4.7.

Ohne SG-Spule (Sit. 1) war das Signal der Zielregion gegeniiber den Gebieten fern der
SG-Spule um 20% erhoht. Dies ist auf Inhomogenitdten der Empfangsspule zuriickzufiih-
ren; Empfangsspulen sind im Allgemeinen in Leiterndhe empfindlicher als in ihrem Zentrum.
Durch das Einbringen der ausgeschalteten SG-Spule (Sit. 2) wurde SNRg um 12% vermin-
dert und Sy /Sk auf 2,1 angehoben. War die Spule auch bei der Bildauslese resonant (Sit.
3), so verringerte sich SNRx um 17% gegeniiber dem Wert ohne SG-Spule. Das Signal der

Zielregion betrug dann das Fiinffache vom Wert im restlichen Korper.



Messungen und Ergebnisse 87

Sit. || SNRg SH/SK
1 99+6 | 1,2+0,3
2 5246 | 2,14+0,5
3 49+5 o+1
4 50+5 942

Tabelle 4.7.: Mittleres SNR in einer ROI fern der SG-Spule (SNRf) und Verhéltnis des Si-
gnale nah und fern der SG-Spule (Sg/Sk) bei verschiedenen Schaltungen des
Detunings.

4.3.4. B1-Verzerrung

Zuséatzlich zum Einfluss auf die Bildhomogenitéit wurde der Einfluss der SG-Spule auf die Ho-
mogenitit des Bi-Feldes gemessen. Dazu wurde die SG-Spule in der Solenoid-Empfangsspule
positioniert und o.g. Phantom benutzt. Zur Messung wurden beide in Abs. 3.1.5 beschriebe-
nen Methoden verwendet.

Zur Charakterisierung der Bi-Homogenitdt mittels der FLASH-Methode wurde eine 2D-
FLASH-Sequenz mit folgenden Parametern verwendet: Tr = 10ms, Tg = 5,2ms, BW =
300 Hz/Pixel, Schichtdicke = 2 mm, Matrix = 128 x 64, Pixel = 0,94 x 0,94 mm?, Avg = 1. In
5-Grad-Schritten wurden Bilder mit Anregungswinkeln zwischen a = 5° und 50° aufgenom-
men. Die daraus (wie in Abs. 3.1.5 beschrieben) errechneten Karten der Bi-Verstirkung zeigt
Abb. 4.17. Die Messung wurde zweimal durchgefiihrt. Im ersten Fall war die Spule wahrend
der gesamten Messung eingeschaltet (Sit. 4, Abb. 4.17(a)), im zweiten Fall war sie wihrend
des Sendens ausgeschaltet (Sit. 3, Abb. 4.17(b)). Die Bj-Karten sind so skaliert, dass im
Bereich fern von der SG-Spule die Bi-Verstérkung Biamp = Bi, gemessen/B1, erwartet = 1 war.
Im Falle der permanent eingeschalteten SG-Spule (Abb. 4.17(a)) betrug die durchschnittliche
Bi-Verstarkung in der Umgebung der SG-Spule Biamp = 5. Nahe dem Spulenleiter wurde ein
Maximalwert von Biamp — 10,7 gemessen. Bei im Sendefall ausgeschalteter SG-Spule betrug
die durchschnittliche B;-Verstirkung in der Umgebung der SG-Spule Biamp — 1,3, wihrend
sie nahe dem Spulenleiter einen Maximalwert von Biamp = 2 erreichte. Fiir die Durchschnitts-
werte der Region in Spulennéhe entspricht dies einer Unterdriickung der Bj-Verstdrkung um
den Faktor 16,7.

Zum Vergleich wurde eine Bi-Karte mit der Spinecho-Methode (s. Abs. 3.1.5) erstellt.
Hierzu wurde die in Abs. 3.1.5 beschriebene Sequenz mit folgenden Parametern benutzt:
a = 60° Tg = 50ms, Tr1 = 10ms, Try = 22 ms, BW = 500 Hz/Pixel, Matrix = 64 x 64
x 32, Voxel = 2,2 x 2,2 x 22mm?, Avg = 4. Die Karte der gemessenen Anregungswinkel
bei im Sendefall ausgeschalteter Spule (Sit. 3) zeigt Abb. 4.18. Fern der SG-Spule wurde ein
durchschnittlicher Anregungswinkel von o = 61° gemessen. In der Umgebung der SG-Spule
war « teils vermindert, teils erhht. Am Punkt maximaler Erhéhung war o = 71° und somit
um einen Faktor 1,2 erhoht. Der mittlere Anregungswinkel in der Niahe der SG-Spule betrug
a = 57°, das gemessene By war durch die Spule auf 93% vermindert worden.

Die gleiche Messung wurde bei permanent eingeschalteter SG-Spule (Sit. 4) durchgefiihrt.
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Abbildung 4.17.: Mit der FLASH-Methode (Abs. 3.1.5) erstellte Karte der Bj-Verstirkung
(a) bei permanent eingeschalteter SG-Spule, (b) bei wihrend der HF-
Anregung ausgeschalteter SG-Spule.
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Abbildung 4.18.: Mit der Spinecho-Methode (Abs. 3.1.5) erstellte Karte der Anregungswinkel.
Da a « Bj, entspricht dies einem Bi-Mapping. Wahrend der HF-Anregung
war die Spule optisch ausgeschaltet.
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Da ein nomineller Anregungswinkel o = 60° in der Ndhe der SG-Spule Winkel von o >>
90° erzeugt hatte und dies zu Mehrdeutigkeiten in der B;-Karte gefiihrt hétte, wurde hier
als nomineller Anregungswinkel o = 8° gewihlt. Die Messung ergab eine Bp-Verstdrkung um
einen Faktor 8 in der Ndhe der SG-Spule.

4.3.5. Selfgating-Experimente an einer Maus

Selfgating-Experimente wurden an einer 25 g schweren Maus durchgefithrt. Die SG-Spule
wurde unter dem Thorax des Tieres positioniert. Maus und SG-Spule wurden dann in die
Solenoid-Empfangsspule gelegt. Es wurden sagittale (Matrix = 256 x256, Pixel = 0,38 mm)
und transversale (Matrix = 256 x256, Pixel = 0,20 mm) Schichtbilder mit der in Abs. 3.4.4
beschriebenen Sequenz, mit den folgenden Parametern aufgenommen: o = 25°, T = 14 ms,
Tg = 6,06 ms, BW = 130 Hz/Pixel, Schichtdicke = 1,5 mm, Echo-Asymmetrie = 12,5%. Zur
Charakterisierung der Signalverdnderung durch die SG-Spule wurden die vier folgenden Si-

tuationen untersucht:

1. Die SG-Spule war wihrend HF-Anregung und Bildauslese ausgeschaltet. Dies sollte
die Akquisition eines homogenen Bildes erméglichen. Wihrend der Aufnahme des SG-
Signals war die Spule an, so dass das physiologische Signal verstirkt detektiert werden

konnte.

2. Die Spule war nur wahrend der HF-Anregung ausgeschaltet. Dies sollte in einem ver-

starkten SG-Signal, aber auch in einem inhomogenen Bild resultieren.

3. Die Spule war wihrend der gesamten Sequenz ausgeschaltet, so dass weder SG-Signal
noch Bild verstiarkt wurden. Dies sollte als Vergleichsmessung der SG-Signalverstirkung
durch die SG-Spule dienen.

4. Die Messung wurde ohne SG-Spule durchgefiihrt. Auch dies sollte als Vergleichsmessung
der SG-Signalverstirkung durch die SG-Spule dienen.

Abbildung 4.19(a) zeigt einen Ausschnitt der aufgenommenen SG-Signale fiir Situation
1 (rot) und Situation 3 (blau). Die kleinen Signalvariationen stammen von der Bewegung
des Herzens, wéhrend die groferen Ausschlige (durch Pfeile markiert) ihre Ursache in der
Schnappatmung haben. Im gezeigten Ausschnitt ist bei eingeschalteter SG-Spule sowohl der
absolute Signalpegel als auch die Signalvariation um einen Faktor 1,5 bis 2,5 erhoht. Ein
dhnliches Verhalten war bei allen anderen Daten ebenfalls zu erkennen. Zur Frequenzanalyse
der Daten wurde eine schnelle Fouriertransformation durchgefiihrt. Einen Ausschnitt aus dem
Frequenzspektrum zeigt Abb. 4.19(b). Im Bereich von 5 Hz sind Signalmaxima zu erkennen.
Diese stammen von der Bewegung des Mauseherzens, das mit einer Herzrate von 300 Schlagen
pro Minute schlug.

Um das SNR des SG-Signals zu quantifizieren, wurden die Signalmaxima mit dem Rauschen

in umliegenden Frequenzbereichen verglichen. Dabei wurde wie folgt vorgegangen: Befand
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Abbildung 4.19.: Ausschnitt des Selfgating-Signals (transversale Schicht) mit eingeschalte-
ter (Sit. 1, rot) und ausgeschalteter (Sit. 3, blau) SG-Spule. (a) Signal in
der Zeitdoméne. Die kleinen periodischen Variationen stammen vom Herz-
schlag, die groferen Ausschlige (Pfeile) von der Schnappatmung. (b) Fou-
riertransformiertes SG-Signal. Durch die Bewegung des Herzens trat im
Bereich von 5 Hz ein Signalmaximum auf.

sich ein Signalmaximum an den N diskreten Punkten f,, = fo...fn im Frequenzspektrum, so
wurde das SNR durch die Gleichung

Zj;ljzfo (S(fn> - EO)
o (So)

SNRsg = (4.3)
berechnet, wobei Sy den Mittelwert des Signals in einem Frequenzbereich ohne Maxima be-
zeichnet. Sp wird in Gl. 4.3 zur Grundlinienkorrektur verwendet. o(Sp) ist die Standardab-
weichung des Signals im Frequenzbereich in dem sich keine Maxima befinden und beschreibt
das Rauschen. SNRgq fiir die vier Triggersituationen und zwei Schichtorientierungen zeigt
Tab. 4.8. Wenn die SG-Spule wiahrend der Aufnahme der SG-Daten resonant war, war das
SNRgsg um einen Faktor 1,2-2,8 hoher als im Falle einer ausgeschalteten SG-Spule. Im Ver-
gleich zu Messungen ohne die SG-Spule war SNRgg aus einer sagittalen Schicht um einen
Faktor 1,4-1,8, aus einer transversalen Schicht um einen Faktor 7,9-9,5 erhoht. Das Signal
aus der transversalen Schicht war je nach Situation um einen Faktor 1,6 - 9 grofer als das aus

der sagittalen Schicht. Allein das Einbringen der SG-Spule, auch wenn diese permanent aus-

Schicht /Sit. 1 2 3| 4
Sagittal 81 | 100 | 49 | 57
Transversal || 739 | 887 | 317 | 93

Tabelle 4.8.: SNRg fiir die vier Detuning-Situationen: 1. SG-Spule wihrend HF-Anregung
und Bildauslese aus; 2. SG-Spule wihrend der HF-Anregung aus; 3. SG-Spule
immer aus; 4. Messung ohne SG-Spule.
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Abbildung 4.20.: Bewegungskompensierte MR-Bilder einer Maus. Die Position der SG-Spule
ist durch orange Parallelogramme angedeutet. (a) Sagittale, (b) transver-
sale Schicht. Oben: Die SG-Spule war wiahrend der Bildaufnahme resonant
(Situation 2), was in inhomogenen Bildern resultierte. Unten: Die SG-Spule
war wihrend der Aufnahme des Bildsignales ausgeschaltet (Situation 1).

geschaltet war (Sit. 3), fithrte zu einer Veréinderung des SG-Signals: In der sagittalen Schicht
wurde das SG-Signal auf 86% reduziert, wihrend es in einer transversalen Schicht auf das
3,4-Fache angehoben wurde.

Als Beispiel sind in Abb. 4.20 bewegungskompensierte Schnittbilder einer Maus gezeigt. Bei
den oberen Bildern war die SG-Spule wiahrend der Bildaufnahme resonant (Sit. 2), wahrend
sie bei der Aufnahme der unteren Bilder ausgeschaltet war (Sit. 1). Auch hier ist eine erhdhte

Bildhomogenitdt im Falle der ausgeschalteten SG-Spule zu erkennen.






5. Diskussion

Das Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung neuartiger Spulenkonzepte zur Magnetresonanz-
bildgebung von Kleintieren in klinischen Ganzkérper-Tomographen. Besonderes Augenmerk
wurde auf die Entwicklung von Konzepten zur schnellen und bewegungskompensierten Bild-

aufnahme gelegt.

5.1. Einkanal-Empfangsspulen

In der vorliegenden Arbeit wurden Einkanal-Empfangsspulen zur Ganzkorperbildgebung von
Mausen fiir den Gebrauch an klinischen 1,5-Tesla- und 3-Tesla-MR-Systemen entwickelt.
Diese Mausspulen wurden als Solenoide mit zwei oder drei Windungen gefertigt. Die geringe
Windungszahl hat den Vorteil einer kurzen Leiterlange, die in geringen Verlusten durch elek-
trische Felder und Strahlung resultiert. Um trotz der geringen Windungszahl auch eine gute
Bildhomogenitit zu erzielen, wurden die Windungen doppelt ausgefiihrt.

Die Mausspule mit zwei Windungen wurde bei 1,5 T mit kommerziell verfiigharen Spulen
(Kopfspule und Flex-Loop-Small) der Fa. Siemens verglichen, die fiir die Humanbildgebung
optimiert waren. Der Vergleich zeigte, dass die entwickelte Mausspule den besten Kompro-
miss zwischen homogener Bildaufnahme des gesamten Mauskérpers und erreichbarem SNR
darstellt: Die Flex-Loop-Small lieferte im Spulenzentrum ein um den Faktor 1,6 hoheres SNR,
welches aber mit wachsendem Abstand zum Zentrum weit steiler abfiel als bei der Mausspule.
Fir Fragestellungen, bei denen ausschlieflich bestimmte anatomische Regionen der Maus wie
beispielsweise der Kopf von Interesse sind, wére somit die Flex-Loop-Small die besser geeig-
nete Spule. Das mittlere SNR iiber den gesamten Mauskorper war jedoch bei der Mausspule
um 14% hoher, so dass sie besser geeignet ist, wenn hochaufgeloste Aufnahmen der gesamten
Maus erforderlich sind. Dies ist beispielsweise bei Tumor-Studien der Fall, in denen der Ort
von Metastasen nicht im Voraus bekannt ist [LAG102], oder bei der Phinotypisierung von
Miusen, deren Erbgut veréndert wurde [JCGHO02|. Wie zu erwarten, konnte mit der Kopf-
spule zwar ein sehr homogenes Bild der ganzen Maus aufgenommen werden, jedoch betrug
das SNR nur 8% des mit der Mausspule erreichten SNR. Dadurch ist die Kopfspule von den
drei getesteten Spulen die am wenigsten zur Mausbildgebung geeignete.

Im Vergleich der Solenoide untereinander zeigte sich, dass bei einer Erhéhung der Win-
dungszahl, die gleichzeitig mit einer Verlangerung der Spule von 9 cm auf 11 ¢cm einhergeht,
das SNR konstant bleibt, wihrend der nutzbare Bereich vergréfsert wird. Das Empfangsprofil

der Solenoide mit drei Windungen war allerdings inhomogener als das der Spulen mit zwei
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Windungen. Dies lag vermutlich an einer unvollstindigen elektrischen Symmetrisierung der
Spule.

Allgemein ist beim Ubergang von 1,5 T zu 3 T, fiir Messbedingungen bei denen Proben-
rauschen dominiert, ein Anwachsen des SNR um einen Faktor 2 zu erwarten, bei Messbe-
dingungen in denen Spulenrauschen dominiert, ist eine SNR-Erhshung von 3,36 theoretisch
moglich [HL79|. Da bei Kleintierspulen bei 1,5 T bzw. 3 T sowohl Spulen- als auch Proben-
rauschen ins Gewicht fallen, war mit einer SNR-Erhdhung in einem Bereich dazwischen zu
rechnen. Tatséchlich konnte ein SNR-Gewinn um einen Faktor 2,0 (2 Windungen) bzw. 2,2
(3 Windungen) gemessen werden. Vergleiche der Resonanzfrequenz der beladenen und der
unbeladenen Spulen zeigten, dass insbesondere bei den Spulen fiir 3 Tesla elektrische Felder
einen wesentlichen Teil der Probenverluste ausmachen. Elektrische Felder tragen nicht zum
MR-Signal bei, aber die dadurch hervorgerufenen Verluste erhohen das Rauschen.

Die Solenoidspulen sind fiir vielfiltige Anwendungszwecke, wie z.B. der morphologischen
Bildgebung zur Bestimmung von Tumorgréfen und der Abgrenzung von vitalem und ne-
krotischem Tumorgewebe oder der dynamischen Bildgebung zur Bestimmung von Gewebe-
parametern, wie Gefafipermeabilitit und Blutvolumen, einsetzbar. Fiir den Anschluss der
Spulen wurden Komponenten des klinischen Tomographen genutzt, um das Spulenkonzept in
die bestehende Systemarchitektur schnell integrieren und die Spulen zwischen verschiedenen
MR-Systemen ohne aufwindige Installationen austauschen zu kénnen. Der Anschluss erfolgte
an ein Spuleninterface mit integriertem Vorverstirker (Flex-Coil-Interface), das bei fast allen
MR-Tomographen dieser Bauart verfiigbar ist. Das Design der Spulen fiir 1,5 T und 3 T wur-
de fiir den téglichen Routinegebrauch optimiert, indem auf eine manuelle Feinabstimmung
der Impedanzanpassung vor jeder Messung verzichtet wurde (sog. no-tune-Spulen). Daher
werden die Spulen am Deutschen Krebsforschungszentrum und bei Bayer Schering Pharma

zur Bildgebung von M#Ausen und kleinen Proben bereits routineméfig eingegsetzt.

5.2. Phased-Array-Spule

Im zweiten Teil der Arbeit wurde eine Sechskanal-Phased-Array-Spule zur MR-Bildgebung
von M#usen entwickelt und getestet. Ziel war die Entwicklung einer Spule, mit der die paral-
lele Bildgebung in beliebige Raumrichtungen mit einer geringen Anzahl von Spulenelementen
moglich ist. Die parallele Bildgebung ermdéglicht eine Verringerung der Bildakquisitionszeiten,
was insbesondere bei Anwendungen wie der MR-Herzbildgebung oder Studien zur Kontrast-
mitteldynamik notwendig ist. Kiirzere Messzeiten sind bei Kleintierstudien wegen der hohen
Raten der physiologischen Bewegungen besonders wichtig. Da fiir viele Studien eine grofe
Zahl an Tieren benotigt wird, um statistisch signifikante Daten zu gewinnen, sollte die Mess-
zeit auch bei nichtdynamischen Messungen und selbst bei ez-vivo durchgefithrten Studien
minimiert werden [MMMO05, BKHO3]. Uberdies kénnen mithilfe der parallelen Bildgebung
Suszeptibilitatsartefakte vermindert werden, wie sie beispielsweise bei der echoplanaren Bild-
gebung [GJC199, BAKT02| oder bei spiraler k-Raumauslese auftreten [WPOT02].
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Eine Spule, die fiir die parallele Bildgebung geeignet ist, muss durch die Anordnung ihrer
Elemente eine Ortskodierung erméglichen. Die entwickelte Phased-Array-Spule bestand aus
jeweils zwei Loop-, zwei Butterfly- und zwei Saddle-Train-Spulenelementen, die auf einem zy-
lindrischen Tréger aufgebracht waren. Die Ortskodierung in anterior-posterior-Richtung (AP)
und in rechts-links-Richtung (RL) erfolgte durch die rdumliche Distanz der Spulenelemente
zueinander. In Kopf-Fuf-Richtung (KF) hingegen, wurde die Ortskodierung durch den Pha-
sensprung, der durch die Uberkrenzungen der Butterfly und Saddle-Train-Elemente entsteht,

ermdglicht. In Phantomexperimenten wurde die Eignung der Spule verifiziert.

Wechselseitige Kopplungen

Eine grundlegende Eigenschaft einer Phased-Array-Spule ist eine geringe wechselseitige Kopp-
lung der Elemente [REHT90]. Durch Kopplungen wird sowohl Signal als auch Rauschen
von einem auf das andere Element iibertragen. Durch Signalkopplungen kann die Ortho-
gonalitdat des Sensitivitétsprofils verringert werden, wodurch Einfaltungsartefakte entste-
hen und das SNR verringert wird. Kopplungen von Rauschen vermindern das SNR der
Phased-Array-Spule auch bei unbeschleunigter Bildgebung. Unter bestimmten Vorausset-
zungen kann die Rauschkopplung zwar durch eine geeignete Bildkombination wieder kom-
pensiert werden [DBF96|, und auch die Effekte auf die parallele Bildgebung sind h#ufig
gering [PWWB02, OLMS04], jedoch kénnen Kopplungen unter nichtidealen Bedingungen
die Eigenschaften einer Spule verschlechtern: Bei stark gekoppelten Elementen wird durch
ein Aufspalten der Resonanzfrequenz die Impedanzanpassung erschwert oder gar unmdéglich
gemacht, so dass das SNR vermindert wird.

Die entwickelte Phased-Array-Spule bietet den Vorteil, dass ungleichnamige Elemente
durch ihre Geometrie eine geringe wechselseitige Induktivitdt haben und nur die wechselseitige
Induktivitét gleicher Elemente zu signifikanten Kopplungen fiihrt. Zur Quantifizierung dieser
Kopplungen wurden Messungen am Netzwerkanalysator durchgefiihrt. Wie erwartet, zeigen
die gegentiberstehenden Loop-Elemente die grofte Kopplung (-6 dB), da es sich nicht nur um
zwei Elemente gleicher Geometrie handelt, sondern auch das Feld dieser Elemente die grofste
Eindringtiefe hat. Die zweithochste Kopplung (-12 dB) weisen die beiden Butterfly-Elemente
gegeneinander auf. Alle {ibrigen Elementkombinationen liefern einen Signaliibertrag von un-
ter -25 dB. Um die Kopplungen noch weiter zu reduzieren, wurden Vorverstirker mit hohem
Reflexionsfaktor eingesetzt. Dadurch konnte selbst die Kopplung der beiden Loop-Elemente

auf -28 dB reduziert werden.

Homogenitdt und SNR

In Simulationen und in Bildgebungsexperimenten wurde die Bildhomogenitdt der Phased-
Array-Spule untersucht. Die Simulationen wurden fiir eine Ausrichtung der Spulenelemen-
te senkrecht zu By als auch parallel zu By durchgefiihrt. Bei der Ausrichtung parallel zu

By zeigten die Butterfly- und Saddle-Train-Elemente deutliche Signalausléschungen an den
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Leiterkreuzungen. Bei einer Ausrichtung senkrecht zu By waren diese Ausloschungen nicht
vorhanden. Aufgrund der Anordnung der Spulenelemente auf einem zylinderférmigen Triager
bedeutet dies, dass die Flichennormale von vier Elementen eine nichtverschwindende Kom-
ponente in Bp-Richtung hat. Es wurde davon ausgegangen, dass dies zu einer Verminderung
des SNR fiihrt. Weiterhin zeigte eine Simulation der Bildhomogenitdt der Spule, dass die Si-
gnalausléschungen bei paralleler Spulenausrichtung weniger deutlich waren, wenn alle sechs
Elemente gemeinsam betrieben wurden. Deshalb wurde die Spule fiir die Ausrichtung parallel
zu By konstruiert. Bildgebungsexperimente am Phantom bestétigten das inhomogene Emp-
fangsprofil der einzelnen Elemente und die erhéhte Homogenitét beim gemeinsamen Betrieb
aller sechs Elemente.

In Bildgebungsexperimenten am Phantom wurde das SNR der Phased-Array-Spule gemes-
sen. Das SNR der aufgenommenen Bilder war um 7-12% geringer als das der Solenoidspule
mit drei Windungen. Die SNR-Verminderung beim Einsatz von Phased-Array-Spulen, im
Vergleich zu einer Einkanalspule, wird darauf zuriickgefithrt, dass in einer Phased-Array-
Spule der Spulenwiderstand {iblicherweise erhtht ist [DASMO04]. Eine wesentliche Ursache
dafiir ist der hohere ohmsche Widerstand, der aus der grofferen Gesamtlange der Kupfer-
leiter resultiert. In der Phased-Array-Spule war zudem der Umfang der verwendeten Leiter
geringer, was den Spulenwiderstand weiter erhShte. In einer Spule, in der das Spulenrauschen
einen wesentlichen Anteil am Gesamtrauschen hat, bewirkt eine Widerstandserhéhung eine
messbare Verringerung des SNR.

Ein weiterer Effekt, der das mittlere SNR der Phased-Array-Spule erniedrigte, war die
geringe Groke der Spulenelemente im Vergleich zum Probendurchmesser. Kleinere Elemente
bewirken eine geringere Eindringtiefe des sensitiven Bereiches [WRD95, RES87|. Eine Vergro-
ferung der Elemente kénnte zu einem héheren SNR fiihren. Dies kann aber nur realisiert
werden, indem benachbarte Spulen iiberlappen. Bei der vorgestellten Spulengeometrie wiir-
de dies jedoch die geometrische Entkopplung erschweren. Ein Ubereinanderfithren der Leiter
benachbarter Spulen kénnte die kapazitiven Kopplungen erh6hen und ist demzufolge nicht
praktikabel.

Parallele Bildgebung

Im Bereich der Mid-Range-Coils [DEK*07], in dem der Ubergang von Volumenspulen auf
Arrayspulen nicht unbedingt eine Vergroferung des SNR mit sich bringt, liegt der grofe
Vorteil der Phased-Array-Spulen gegeniiber Einkanalspulen in der Moglichkeit zur parallelen
Bildgebung. Deshalb finden Phased-Array-Spulen auch in der Kleintierbildgebung zunehmend
Verwendung [SCZW05, GWLT07, UTH'04].

Die Eignung der entwickelten Spule zur parallelen Bildgebung wurde in Phantomexperi-
menten anhand der SNR-Verminderung quantifiziert, die bei paralleler Bildgebung entsteht
(g-Faktoren). Bei Beschleunigungsfaktoren von R = 2 wich das SNR in allen drei Raum-

richtungen kaum vom theoretisch maximalen SNR ab. Ab einem Beschleunigungsfaktor von
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R = 3 hing das SNR stark von der Richtung ab, in die die Beschleunigung erfolgte. Bei R =3
wurden in einer Schicht Medianwerte der g-Faktoren zwischen 1,1 und 1,5 gemessen. In Rich-
tung der Phasenwechsel der Spulenelemente konnten selbst bei Beschleunigungsfaktoren von
R = 4 mittlere Faktoren von g < 2 erzielt werden. Somit ist die Phased-Array-Spule fiir die
parallele Bildgebung mit R = 2 uneingeschrankt einsetzbar. Grofere Beschleunigungen sind
mit moderaten SNR-Einbufsen ebenfalls méglich.

Die praktische Einsetzbarkeit der Spule wurde wihrend einer First-Pass-Angiographie an
einer Maus demonstriert. Die Bildgebung wurde um einen Faktor R = 2 beschleunigt, wo-
durch eine Zeitauflosung von 180 ms erreicht werden konnte. Dadurch war es moglich, die
Kontrastmittelanflutung im Herz, an den Karotiden, dem Gehirn und der Leber sichtbar zu

machen.

5.3. Selfgating Spule

In diesem Teil der Arbeit wurde ein Spulenkonzept entwickelt, das die Aufnahme eines
Selfgating-Signals verbessern soll, mit dessen Hilfe bewegungskompensierte Bilder rekonstru-
iert werden kénnen. Dazu wurde das Tier in eine Ganzkdrper-Kleintierspule gelegt und eine
kleine resonante Oberflichenspule (SG-Spule) so unter dem Thorax des Tieres positioniert,
dass sich die sensitive Region der SG-Spule im Bereich des Herzens befand. Die SG-Spule gab
das von ihr detektierte Signal iiber induktive Kopplung an die Empfangsspule weiter. Da-
durch verstiarkte die SG-Spule wihrend der Aufnahme des SG-Signals selektiv das Signal aus
der Herzregion. Wihrend der Bildakquisition wurde sie ausgeschaltet, um ein homogen aus-
geleuchtetes Bild des gesamten Tieres zu erhalten. Ein- und Ausschalten der SG-Spule wurde
iiber ein neu entwickeltes optisches Verfahren realisiert. Es wurden Untersuchungen zu den
elektrischen Eigenschaften und Phantommessungen zur Bestimmung der Signalverstirkung
durchgefiihrt. Die Effektivitit des optischen Verfahrens zum Ein- und Ausschalten der Spule
wurde anhand der Signalverstarkung im ausgeschalteten Zustand und anhand von B;-Karten

quantifiziert. Tierversuche zeigten die Kignung der SG-Spule fiir realistische SG-Experimente.

Signalverstarkung und SNR

Bei der lokalen Signalverstirkung durch den Einsatz der SG-Spule konkurrieren zwei Effekte:
Einerseits ist die Signalintensitdt im sensitiven Bereich der SG-Spule gegeniiber der Signalin-
tensitit aus dem iibrigen Korper angehoben. Andererseits veréindert die SG-Spule aber auch
die Impedanzanpassung der Empfangsspule, so dass das Gesamt-SNR vermindert wird. Die-
se Effekte sind abhingig von der Stirke der induktiven Kopplung zwischen SG-Spule und
Empfangsspule. Die Kopplungsstidrke wiederum hingt von der Position der SG-Spule in der
Empfangsspule ab.

Zur Bestimmung der optimalen Kopplung wurden MR-Bilder aufgenommen, wobei die

SG-Spule wihrend der Bildaufnahme eingeschaltet war. Aus den Bildern konnte die Ver-
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starkung des Signals aus dem Herzen bei unterschiedlich starker Kopplung (unterschiedliche
Positionierung der SG-Spule) gemessen werden. Der maximale im MR-Experiment gemessene
Signalverstarkungsfaktor war 11 und trat bei der maximal erreichbaren Kopplung zwischen
Empfangsspule und SG-Spule auf. In diesem Fall hatte das SNR in Regionen fern der SG-
Spule nur noch 55% seines urspriinglichen Wertes. Eine starke Kopplung, die das Gesamt-SNR,
derart verringert, dass selbst das SNR mit Spule in der Herzregion unter den Wert ohne SG-
Spule sinkt, konnte mit der verwendeten Kombination aus SG-Spule und Empfangsspule nicht
gemessen werden. Somit ist davon auszugehen, dass die Maximierung der Kopplung auch zur
stiarksten Anhebung des SG-Signals fiihrt. Deshalb sollte die SG-Spule so positioniert werden,

dass die Kopplung zur Empfangsspule immer maximal ist.

Optisches Detuning

Da die erhéhte Signalintensitit in der Herzregion nur wiahrend der Aufnahme des SG-Signals
erwiinscht ist, muss die SG-Spule wihrend der HF-Anregung und der Bildakquisition aus-
geschaltet (detuned) werden. Hierzu wurde eine Methode entwickelt, die es ermdglichte, die
SG-Spule auf optischem Wege in einen nichtresonanten Zustand zu schalten. Dazu wurde eine
Photodiode verwendet, deren Photostrom zwei PIN-Dioden steuert. Werden die PIN-Dioden
durch einen Stromfluss durchgeschaltet, so iiberbriickten sie den Schwingkreiskondensator der
SG-Spule. Dies fiihrt zu einer Verstimmung der Resonanzfrequenz der SG-Spule und wirkt

wie ein Ausschalten.

Eine Messung der Schaltzeiten ergab, dass der Ausschaltvorgang der SG-Spule 30 us dau-
ert, was fiir alle SG-Experimente ausreichend kurz ist. Der Einschaltvorgang hingegen war
erst nach 1,4 ms vollstdndig abgeschlossen. Die Schaltzeiten wurden indirekt iiber die an den
PIN-Dioden abfallende Spannung gemessen. Der Durchlasswiderstand der PIN-Dioden nimmt
mit dem Strom ab. s kann nicht sicher gesagt werden, wie gering die an den PIN-Dioden
abfallende Spannung sein muss, damit sie gesperrt und die SG-Spule wieder vollstindig re-
sonant ist. Deshalb stellt der Wert von 1,4 ms die maximale Zeit dar, nach der die Spule
wieder resonant ist. Da SG-Sequenzen mit einer schichtselektiven HF-Anregung arbeiten, ist
nach dem Anregungspuls Zeit erforderlich, um die Magnetisierung zu refokussieren. Daraus
resultiert eine minimale Zeit, die zwischen HF-Anregung und SG-Signalauslese verstreicht.
Diese ist in den gingigen SG-Sequenzen ausreichend, um ein Einschalten der SG-Spule zu ge-
wihrleisten. Bei der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten SG-Sequenz waren zusétzlich zum
Refokussier-Gradienten noch Gradienten zur Flusskompensation zwischen HF-Anregung und
SG-Auslese geschaltet, so dass eine Zeit von 1,6 ms fiir den Einschaltvorgang zur Verfiigung
stand.

Die Effektivitdat der optischen Detuning-Schaltung wurde durch Messungen der Bildho-
mogenitit, des SNR und der Homogenitidt des Bi-Anregungsfeldes untersucht. Durch das
Ausschalten der SG-Spule wihrend der Bildaufnahme konnten deutlich homogenere Bilder

als bei eingeschalteter SG-Spule erzielt werden. Das Signal in der Nihe der SG-Spule war nur
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um einen Faktor 2,1 gegeniiber der Umgebung verstarkt, im Vergleich zu einem Faktor 5 bei
eingeschalteter SG-Spule.

Die Phantommessungen zeigten, dass die SG-Spule auch im ausgeschalteten Zustand die
Signalverstdrkung und das SNR beeinflusst. Im Vergleich zu Messungen ohne die Spule wurde
das Signal nahe der SG-Spule um 75% erhoht, wahrend das SNR fern der Spule um 12%
reduziert wurde. Die SNR-Erniedrigung lag hierbei im Bereich der Fehlergrenzen. Jedoch ist
angesichts der gleichzeitig gemessenen Signalerh6hung nah der SG-Spule davon auszugehen,
dass diese mit einer SNR-Verminderung fern der SNR-Spule einhergeht und ldsst Raum fiir
Verbesserungen des Detunigs.

Zur Messung der Bj-Feldverzerrung wurden zwei verschiedene Messmethoden verwendet:
Eine Serie von FLASH-Aufnahmen und eine Spinecho-Sequenz. Die Messungen lieferten un-
terschiedliche Ergebnisse.

Ein Vergleich der B;-Verzerrungen ergab, dass bei ausgeschalteter SG-Spule das B in der
Néhe der SG-Spule nur noch 1/16 (FLASH-Methode) bzw. 1/8 (Spinecho-Methode) des B;
bei eingeschalteter Spule betrdgt. Somit wird auch das Bj-Feld durch ein Ausschalten der
SG-Spule wihrend der HF-Anregung weit weniger verzerrt als bei eingeschalteter SG-Spule.
Messungen am Netzwerkanalysator ergaben, dass der Strom auf der ausgeschalteten Spule
gegeniiber dem auf der eingeschalteten SG-Spule auf 1/9 (-19 dB) reduziert ist. Dieses Er-
gebnis ist dem der Spinecho-Messung néher als dem der FLASH-Messung. War die SG-Spule
wihrend der HF-Anregung ausgeschaltet, so wurde mit der FLASH-Methode eine verblei-
bende Bj-Verstiarkung von 30-100% gemessen. Die Spinecho-Methode lieferte, abhingig vom
Ort, By-Veranderungen zwischen -7 und +20%.

Bei Empfangsspulen, in denen ein konventionelles Detuning-Konzept mit gleichstromge-
steuerten PIN-Dioden verwendet wird (siehe Abs. 2.2.8), kénnen Stromunterdriickungen von
>35dB und Bj-Verstirkungen von weniger als 15% gemessen werden [BGRMO00, LGDO05].
Das schlechtere Abschneiden des Detuningkonzepts der SG-Spule kann auf zwei Faktoren

zuriickgefiihrt werden:

1. Beim konventionellen Detuning ist der PIN-Dioden-Strom (typisch: 100 mA) deutlich
grofer als der Photostrom der Photodiode (Kurzschlusstrom in Séttigung: 100pA). Gro-
fere Durchlassstrome resultieren in einem niedrigeren Durchlasswiderstand der PIN-

Diode, wodurch der Kondensator wirksamer tiberbriickt wird.

2. Der Kondensator der SG-Spule wurde durch die PIN-Dioden kurzgeschlossen. Beim
konventionellen Detuning wird den PIN-Dioden eine weitere Spule in Serie geschaltet,
um Strome, die zu Bj-Verzerrungen fithren, wirkungsvoller zu unterdriicken [Bos85.
In der SG-Spule wurde aufgrund des limitierten Platzes auf diese Spule verzichtet. Bei
kiinftigen Entwicklungen sollte die Implementierung einer derartigen Spule allerdings

in Erwigung gezogen werden.

Die unterschiedlichen Ergebnisse von FLASH-Methode und Spinecho-Methode bei den

Messungen der Bj-Verzerrung kann auf unterschiedliche Fehlerquellen zuriickgefiihrt werden:
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Bei der FLASH-Methode wurde die FLASH-Gleichung (Gl. 2.97) an die Signalintensitéten
von Bildern angefittet, die bei unterschiedlichen nominellen Anregungswinkeln aufgenommen
wurden. Die Signalintensitdt bei FLASH-Aufnahmen oszilliert mit einer Periode von 90°.
Durch die Bp-Verzerrung der SG-Spule konnte der tatsichliche Anregungswinkel o lokal auf
Werte o > 90° erhoht sein. Dies fiihrte zu Problemen der Fitroutine und damit zu einer feh-
lerbehafteten Bi-Messung. Die Spinecho-Methode wurde dadurch fehlerbehaftet, dass trotz
der in Abs. 3.1.5 beschriebenen Spoiler- und Crusher-Gradienten Bildartefakte beobachtet
werden konnten. Aufserdem ist auch die genauigkeit der Spinecho-Methode abhingig vom
tatsichlichen Anregungswinkel [AFSLP93|.

Tierversuch

Die Qualitidt des SG-Signals in Abhéngigkeit von der Verstirkung der Bildintensitét in der
Herzregion zu beurteilen ist schwierig; fiir ein verwertbares SG-Signal ist die Signalmodulati-
on, die durch Herzbewegung entsteht, wichtiger als das absolute Signal. Deshalb wurde statt
der Signalverstirkung die Verstiarkung der SG-Signalvariation im Tierversuch evaluiert. Dazu
wurde eine Frequenzanalyse des SG-Signals durchgefiihrt und das Signal-Rausch-Verhéltnis
SNRgqg des SG-Signals berechnet. Je nach Schichtorientierung konnte mit der SG-Spule eine
SN Rgg-Verstiarkung um einen Faktor 1,4 - 1,8 (sagittale Schicht) bzw. 7,9 - 9,5 (transversale
Schicht), im Vergleich zu Messungen ohne die SG-Spule, gemessen werden. Diese Signalver-
starkungen machen die SG-Spule zu einem wirkungsvollen Hilfsmittel bei der Aufnahme
bewegungskompensierter Bilder.

SNRs¢ zeigte eine starke Abhéngigkeit von der Schichtorientierung. In der transversalen
Schicht war SNRge ohne die SG-Spule um 60% hdoher als in der sagittalen Schicht. Dies
kann darauf zuriickgefiihrt werden, dass das Herz in einer transversalen Schicht einen weit
groferen Anteil des Gesamtbildes ausmacht als in einer sagittalen Schicht, und somit auch
die Signalmodulation durch die Herzbewegung grofser ist.

Es wurde erwartet, dass die SG-Spule zu einer groferen SNRgg-Verstdrkung in der sagitta-
len Schicht fiihrt, da eine Verstdrkung des Herzsignales gegeniiber dem Signal des restlichen
Korpers zu einer deutlich starkeren Signalmodulation fiihren sollte als in der transversalen
Schicht. Die Messungen ergaben allerdings das Gegenteil: Die SN Rgg-Verstirkung war in
der transversalen Schicht 4,3 - 6,8 mal héher als in der sagittalen. Es bedarf weiterer Messun-
gen an einem groferen Kollektiv von Méusen, um die Ursache dieses Effektes zu finden. Ein
Grund koénnte die Positionierung der SG-Spule relativ zur Maus und die Wahl der Bildge-
bungsschicht sein. Ein weiterer Grund kénnen Signalmodulationen durch den Blutfluss sein.

Im Tierversuch und in den Phantommessungen zeigte sich, dass allein das Einbringen
der SG-Spule, auch wenn diese permanent ausgeschaltet war, zu einer Verdnderung des SG-
Signals fiihrt. In der sagittalen Schicht wurde SNRgg auf 86% reduziert, wihrend es in der
transversalen Schicht auf das 3,4-Fache angehoben wurde. Dieser Effekt kann vom Detuning

herriihren, das keine vollige Stromunterdriickung auf der SG-Spule bewirkt. Auferdem konnte
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die Positionierung der Maus nach dem Einbringen bzw. Herausnehmen der SG-Spule nicht
exakt reproduziert werden. Dadurch konnten auch Inhomogenitéten des Sensitivitadtsprofils
der Empfangsspule eine Veriinderung von SNRgq bewirken.

Die Ergebnisse des Einsatzes der SG-Spule im Tierexperiment zeigten bei jeder Messung
eine Erhéhung von SNRgg. Durch das Detuning konnten Verzerrungen der Bildhomogenitat
und des Bji-Feldes wirksam verringert werden. Im Gegensatz zu EKG-Elektroden, zu deren
Platzierung die Brust des Tieres erst vom Fell befreit werden muss und deren Funktion von
der zuverldssigen Haftung der Elektroden auf der Haut abhingt, gestaltet sich die Positio-
nierung der SG-Spule deutlich einfacher. Somit steht mit der SG-Spule ein flexibles, einfach
zu handhabendes Gerét zur Kompensation von Bildeinfliissen die durch physiologische Be-

wegungen hervorgerufen werden zur Verfligung.






6. Zusammenfassung und Ausblick

MR-Studien an Kleintieren werden hauptséchlich in dedizierten Kleintier-MR-Tomographen
bei hohen Feldstirken (By > 4 T') durchgefiihrt. Auch wenn diese Systeme MR-Bilder mit
hoher rdumlicher Auflésung in kurzen Messzeiten liefern, so kdnnen Ergebnisse dieser Studien
wegen des unterschiedlichen Kontrastverhaltens schwer auf den Menschen iibertragen werden,
da klinische MR-Tomographen bei deutlich niedrigeren Feldstérken (typisch: 1,5 - 3 Tesla)
betrieben werden. Um jedoch in klinischen Magnetresonanztomographen Untersuchungen an
kleinen Tieren (Ratten, M&use) durchfithren zu kénnen, werden u.a. spezielle Hochfrequenz-
spulen bendtigt, die auf die Gréfse und Korperform der Tiere angepasst sind. Kleintierspulen
erh6hen die MR-Signalausbeute und erméglichen so, bei gleicher Messzeit, die Akquisition
réumlich héher aufgeldster Datensitze. Im Rahmen dieser Arbeit wurden unterschiedliche
Mausespulenkonzepte fiir den Einsatz in klinischen Ganzkorpertomographen entwickelt.

Zunichst wurden Kleintierempfangsspulen fiir klinische 1,5-Tesla- und 3-Tesla-MR-Tomo-
graphen entwickelt. Aufgrund der hohen Sensitivitdt und Homogenitét wurde die Solenoid-
geometrie gewdhlt. Diese Geometrie war mdglich, da bei der Bildgebung von Kleintieren
Spule und Tier senkrecht zum Hauptmagnetfeld positioniert werden kénnen. Eine Solenoid-
Empfangsspule mit zwei Windungen wurde fiir einen 1,5-Tesla-Tomographen konzipiert. Um
eine bessere Homogenitéit des Sensitivitdtsprofils zu erzielen, wurden die Windungen doppelt
ausgefithrt. Einen Vergleich des SNR dieser optimierten Mausespule mit dem zweier Spulen
fiir die Humanbildgebung zeigte, dass die Méusespule eine homogene Ausleuchtung mit einem
hohen SNR kombiniert, um homogene Ganzkdérperaufnahmen einer Maus zu erstellen.

Um das Gesichtsfeld der Spule noch weiter zu vergrofsern, wurde ein Solenoid mit drei
doppelt ausgefiihrten Windungen konstruiert und getestet. Die Erhohung der Windungs-
zahl von zwei auf drei erbrachte nur eine geringfiigige Vergroferung des Gesichtsfeldes, bei
gleichem SNR. Das fiir 1,5 Tesla-Tomographen entwickelte Design wurde fiir den Einsatz
in 3-Tesla-Tomographen weiterentwickelt und angepasst. Die 3-Tesla-Spulen lieferten Bilder
mit dem 2,0 bzw. 2,2-fachen (bei 2 bzw. 3 Windungen) SNR. der vergleichbaren 1,5T-Spulen.
Prinzipiell ist bei Kleintierspulen eine grofere Erhdhung des SNR mdglich, jedoch begrenz-
ten in den vorliegenden Féllen Verluste durch konservative elektrische Felder die maximale
SNR-Ausbeute.

Mit den Spulen kénnen bei guter Homogenitit Ganzkorper-Schnittbilder einer Maus mit ex-
zellentem SNR aufgenommen werden, weshalb sie inzwischen im Deutschen Krebsforschungs-
zentrum routineméfig eingesetzt werden.

Im néchsten Teil der Arbeit wurde eine Sechskanal-Phased-Array-Spule fiir 3-Tesla-Tomo-
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graphen entwickelt, wobei ein neuartiges Verfahren zur wechselseitigen Entkopplung der
Kanile und zur Ortskodierung zum Einsatz kam [KUM'08|. Die Spulenelemente wurden
in drei verschiedenen Geometrien gefertigt: Als einfache Loop-Elemente, einfach iiberkreuzte
Butterfly-Elemente und zweifach iiberkreuzte Saddle-Train-Elemente. Ziel dieser Entwick-
lung war, durch die Geometrie der Spulen eine Spulenempfindlichkeit zu erzeugen, die eine
Beschleunigung der Bildaufnahme durch Techniken der parallelen Bildgebung in beliebige
Raumrichtungen ermoglicht.

Die wechselseitige Kopplung der Spulenelemente, die hierbei stérend auftritt, konnte sowohl
durch die geometrische Form als auch durch die Verwendung geeigneter Vorverstirker auf
Werte <-25 dB reduziert werden. In Phantomexperimenten wurde das SNR von Bildern mit
und ohne parallele Bildgebung pixelweise bestimmt. Die Ergebnisse zeigten, dass sich bei
Beschleunigungsfaktoren von R = 2 das SNR kaum vom theoretisch maximal erreichbaren
SNR unterschied.

Mit dieser Spule konnte unter Einsatz der parallelen Bildgebung eine kontrastmittelver-
starkte First-Pass-Angiographie an einer Maus mit einer zeitlichen Auflésung von 180 ms
durchgefiihrt werden.

Der dritte Teil der Arbeit widmete sich der Verbesserung der Kompensation physiologischer
Bewegungen. Die Bildgebung des schlagenden Herzens oder anderer periodisch bewegter Or-
gane ist aufgrund der langen Bildakquisitionszeiten im Vergleich zu den typischen Herzraten
eine Herausforderung. Eine L&sung bietet die Synchronisation der Bildgebung mit der Be-
wegung. Information iiber die Bewegung kann direkt aus dem MR-Signal gewonnen werden
(sog. Selfgating). Aufgrund der deutlich héheren Herzfrequenz und der geringen Grofe einer
Maus ist die Aufnahme eines Selfgating-Signals an M&useherzen jedoch wesentlich schwieriger
als am Menschen. Deshalb wurde in dieser Arbeit eine induktiv gekoppelte Spule (SG-Spule)
vorgestellt, deren Sensitivitdtsbereich auf das Mauseherz beschrankt ist, um von der Herzbe-
wegung herriihrende Signalvariationen mit maximaler Signalintensitit detektieren zu kénnen
[KUS™09]. Die Spule kann durch ein Lichtsignal dynamisch verstimmt werden, um wihrend
der Untersuchungen keine Artefakte zu erzeugen.

In Phantomexperimenten konnten die Auswirkungen der SG-Spule auf das Signal und das
Rauschen untersucht und die Anwendung optimiert werden. Im Tierversuch wurde mit dieser
Spule eine Verstiarkung des SG-Signals um mindestens 40%, im Vergleich zu Messungen ohne
SG-Spule, gemessen.

Die in dieser Arbeit entwickelten Hardwarekonzepte bieten Hilfsmittel zur vereinfachten
und verbesserten Bildgebung von Kleintieren in klinischen Ganzkorpertomographen. Insbe-
sondere dynamische Messungen, die eine schnelle und bewegungskompensierte Bildgebung
erfordern, werden in ihrer Anwendung erleichtert. Dadurch ldsst sich die préklinische For-
schung genauer und in kiirzerer Zeit durchfiihren, um neue Medikamente und Therapieformen

schnell und effizient zu entwickeln.



A. MAGNETOM Symphony

Magnet
e Kompakter 1,5-Tesla-Magnet (Lénge: 160 cm, Innendurchmesser der Bohrung: 60 cm)
e Magnetgewicht inkl. Helium: 4050 kg

e Hohes DSV (Diameter Spherical Volume) mit hoher Homogenitét iiber 50 cm

Gradientensystem
e Max. Gradientenfeldstérke: 30 mT /m
e Max. Rampenanstiegszeit (Slew Rate): 125 mT/(m - ms)
o Max. Gesichtsfeld (FOV): 50 cm
o Wassergekiihlte Gradientenverstirker in Solid-State-Technologie fiir ein minimales Tg
von 1,8 ms und minimales Tr von 0,8 ms bei einer 256 x 256-Matrix.
Hochfrequenzsystem

e Bis zu 16 CP Spulenelemente von bis zu 8 verschiedenen integrierten IPA (Integrated
Panoramic Array) erlauben es bis zu 8 Spulen gleichzeitig einzusetzen.

e Integrated Panoramic Positioning (IPP) ermdglicht eine fernbedienbare Patientenposi-
tionierung iiber die MR-Konsole in Kombination mit automatischer Tischverschiebung.
Computer

e Softwareplattform Syngo fiir medizinische Anwendungen bei allen bildgebenden Moda-
litaten.

Quelle: http://www.medical.siemens.com

Abbildung A.1.: MAGNETOM Symphony, 1,5 T MR-Tomograph am DKFZ.
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B. MAGNETOM TIM Trio

Magnet
e 3-Tesla-Magnet mit kurzer Bohrung (Lénge: 160 cm).

e Homogenitét: 0,25 ppm VRMS fiir ein 40 cm DSV (Diameter Spherical Volume) 1 ppm
VRMS fiir ein 50 cm DSV.

e Zero boil-off magnet (integrierter Helium-Riickverfliissiger).

Gradientensystem
o Max. Gradientenfeldstérke: 45 mT /m.
e Max. Rampenanstiegszeit (Slew Rate): 200 mT/(m - ms).
e Max. Gesichtsfeld (FOV): 50 cm.

Wassergekiihlte Gradientenverstirker in Solid-State-Technologie fiir ein minimales Tg
von 1,5 ms und minimales Tr von 0,6 ms bei einer 256 x 256-Matrix.
Hochfrequenzsystem

e Bis zu 102 nahtlos integrierte Spulenelemente mit bis zu 32 Empfangskanilen.

e iPAT?. Parallele Bildgebung bis zu Beschleunigungsfaktoren von 16.

Computer

e Softwareplattform Syngo fiir medizinische Anwendungen bei allen bildgebenden Moda-
litaten.

Quelle: http://www.medical.siemens.com

Abbildung B.1.: MAGNETOM TIM Trio, 3T MR-Tomograph am Deutschen Krebs-
forschungszentrum.
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