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MR-Bildgebung mit aktiven, intravasalen Kathetern

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist eine Bildgebungsmethode, die sich durch
einen exzellenten Weichteilkontrast, die freie Wahl der Bildgebungsschicht und das
Fehlen ionisierender Strahlung auszeichnet. Diese Vorteile werden in der interven-
tionellen MRT bei minimal invasiven Therapien genutzt. In dieser Arbeit wurden aktive
Katheter und MR-Bildgebungstechniken (Sequenzen) fiir Interventionen entwickelt und
experimentell evaluiert.

Zur aktiven Katheterverfolgung wurden die Spitzen von Kathetern mit Mikrospulen
bestiickt und mit einer Projektionstechnik sehr schnell lokalisiert. Mit einer zusétzlichen
Hochfrequenzspule wurde der Verlauf des Katheters visualisiert. Die Gefahr der Hoch-
frequenzerhitzung konnte in dem typischen Arbeitsbereich des Katheters durch Integra-
tion von Mantelwellensperren signifikant reduziert werden.

Die Spulenlokalisation wurde mit schneller Gradientenechobildgebung (FLASH und
TrueFISP) so kombiniert, da die Ortsinformation der Spulen zur automatischen
Schichtnachfiihrung verwendet werden konnte. Hierbei konnten typische Bildraten von
2,4 Hz durch beschleunigte Datenakquisitionsschemata erreicht werden. Bildartefakte
konnten durch Priparationspulse minimiert werden, die in Simulationen optimiert wur-
den. In experimentellen Studien wurden die aktiven Katheter unter MR-Beobachtung er-
folgreich in die Nierenarterie eines Versuchstieres eingefiihrt und Embolisationen der
Niere vorgenommen.

MR Imaging with Active Intravascular Catheters

Magnetic resonance imaging (MRI) is an imaging method that offers an excellent soft
tissue contrast, free choice of scan plane orientation and complete lack of ionizing radia-
tion. These advantages are utilized in interventional MRI during minimally invasive
therapies. In this work active catheters and a dedicated MR imaging technique (se-
quence) for interventions were developed and evaluated experimentally.

For active catheter tracking, the tip of catheters were equipped with micro coils that
were rapidly localized with a projection technique. With an additional radio-frequency
(rf) coil the shape of the catheter was visualized. The risk of rf-heating could be mini-
mized significantly for the typical operating range by using rf-chokes.

The coil localization was combined with fast gradient echo imaging (FLASH and
TrueFISP) so that the position information of the coils could be used for automatic slice
adjustment. A typical imaging frame rate of 2.4 Hz was achieved using accelerated data
acquisition schemes. Imaging artifacts were minimized using preparation pulses that
were optimized in simulations. In experimental studies the active catheters were
successfully advanced under MR-guidance into the renal artery of an animal and

embolizations of the kidney were performed.
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Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) bietet gegeniiber anderen bildgebenden Ver-
fahren in der Medizin viele Vorteile: Fiir die Aufnahme von Bildern wird keine
ionisierende Strahlung verwendet. Mit sogenannten Sequenzen, der zeitlichen Abfolge von
Hochfrequenz- und Gradientenpulsen, lassen sich verschiedene Bildkontraste erzielen, die
fiir diagnostische Fragestellungen optimiert sind. Mit dem hervorragenden Weich-
teilkontrast lassen sich Gewebearten prézise differenzieren und so beispielsweise Tumor-
gewebe vom gesunden Gewebe abgrenzen. Hierbei kann die Bildebene frei im Raum
gewidhlt werden. Neben der Darstellung der Morphologie lassen sich auch funktionelle
Untersuchungen durchfiihren. So kann beispielsweise der BlutfluB in einem Gefdl3, die
Diffusion in bestimmten Hirnarealen, die Gewebeperfusion oder auch Hirnaktivitit quanti-
fiziert werden. Diese positiven Eigenschaften haben dazu gefiihrt, da die MRT auch
wihrend Operationen eingesetzt wird. Hierbei wurden bisher Niederfeldsysteme
verwendet (B ~ 0,3 T). Die Bildqualitdt bei Hochfeldtomographen (B = 1,5 T) ist jedoch
wesentlich besser, allerdings ist der Patientenzugang durch die groBen Magnete stark ein-
geschrinkt. In den letzten Jahren wurden die Magnete in ihrer Linge wesentlich verkiirzt,
so dal3 der Operateur guten Zugriff bis in die Mitte des Tomographen (Isozentrum) hat.

Neben offenen Operationen konnen auch minimal invasive Interventionen mit Nadeln oder
Kathetern durchgefiihrt werden: Hierbei wird die Fiihrung des Operationsinstrumentes mit
Hilfe einer schnellen Bildgebungstechnik beobachtet und die Intervention ausgefiihrt. Ein
spezielles Anwendungsgebiet stellen die intravaskuldren Interventionen [Deba99, MankO1,
Spue02] dar, bei denen iiber die BlutgefaBle ein Zugang zum Zielorgan erreicht wird. In
dieser Arbeit wurden Bildgebungstechniken und Hochfrequenzelektronik fiir MR-gestiitzte
Interventionen entwickelt. Katheter wurden mit kleinen Spulen an der Spitze bestiickt, die
sehr schnell lokalisiert werden konnen. Diese Positionsdaten konnen dazu verwendet
werden, die MeBschicht wihrend der Bildgebung so zu verschieben, daB3 sich die

Katheterspitze stets innerhalb der Schicht befindet. Dies geschieht zur Laufzeit der
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Messung, so dal} sich der Operateur ausschlieBlich auf die Intervention konzentrieren kann
und keine Schichtorientierungen mehr justieren muf.

Um dieses Ziel zu erreichen, war es zundchst notig, Prototypen aktiver Katheter zu
fertigen. An der Spitze konventioneller Angiographiekatheter wurden dazu kleine Em-
pfangsspulen (Mikrospulen) angebracht. Mit Hilfe eines Mikrokoaxialkabels wurde die
Katheterspule liber ein Netzwerk zur Leistungsanpassung an einen Vorverstirker eines
klinischen Tomographen angeschlossen und das Signal anschlieBend detektiert. Es wurden
unterschiedliche Spulengeometrien zur Lokalisation und Visualisierung der Spitze des
Katheters in Messungen und Simulationen untersucht.

Zur Durchfithrung von Interventionen mit aktiven Kathetern wurde eine MR-Sequenz
entwickelt, die zwischen der Aufnahme zweier MR-Bilder die Spitze der Katheters
lokalisiert und automatisch die MeBschicht an die Position der Katheterspitze setzt. Die
Rekonstruktion der Bilder geschah bereits zur Laufzeit der Sequenz und die Bilder wurden
nahezu in Echtzeit auf einem Monitor priasentiert. Zur Bildgebung wurden schnelle Gra-
dientenechosequenzen verwendet, wihrend zur Lokalisation von Mikrospulen Projektionen
des MR-Signals in verschiedene Raumrichtungen nach nichtselektiver Anregung aufge-
nommen wurden. Die Kombination von Bildgebung und Lokalisation fiihrte zu Artefakten
in den MR-Bildern. Es wurden Techniken zur Reduzierung der Artefaktintensitdt ent-
wickelt und implementiert.

Kopplungen linearer Leiterstrukturen mit dem elektrischen Feld der Hochfrequenzanre-
gung konnen zu einer Erhitzung des Katheters fithren. In dieser Arbeit wurde diese Erhit-
zung untersucht und mit dem Einbau zusétzlicher Elemente minimiert.

Die entwickelte Technik wurde im Rahmen von Phantomexperimenten optimiert und wei-
terentwickelt. In tierexperimentellen Studien wurden Interventionen im klinischen Umfeld
durchgefiihrt.

Im ersten Kapitel werden zunichst die Grundlagen der Magnetresonanzbildgebung ein-
gefiihrt. Das zweite Kapitel stellt die verwendeten Materialien und Methoden vor. Im néch-
sten Kapitel werden die Ergebnisse der Messungen und Studien prédsentiert. Eine Dis-

kussion und Zusammenfassung schlieft diese Arbeit ab.



Kapitel 1

Grundlagen der Magnetresonanzbildgebung

In diesem Kapitel werden die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz und der
Magnetresonanzbildgebung eingefiihrt. Ausfiihrliche Darstellungen findet man in [Abra89]
und [Slic90].

1.1 Makroskopische Magnetisierung

Ein Atomkern mit dem Kernspin 7 besitzt ein magnetisches Moment g = yAl. Hierbei ist
v das gyromagnetische Verhiltnis des betrachteten Kerns. Die Energie des Momentes in
einem statischen Magnetfeld By betrigt E = —uBy. Ersetzt man beim Ubergang in die
Quantenmechnik klassische Observablen durch Operatoren, so erhélt man den Hamilton-

operator der Zeemanwechselwirkung:

A

H=-4B,=—yhl B, mit B,=Be, (1.1)

Hierbei definiert die z-Richtung ohne Beschrinkung der Allgemeinheit die Richtung des
Magnetfeldes. Fiir die Drehimpulsoperatoren gelten die fundamentalen Vertauschungsre-

lationen:

A A

[I.1]=i¢-I (1.2)

X2y 4

Die diskreten Energieeigenwerte E,, = —yimB, korrespondieren mit den Eigenzustinden
|m> des Drehimpulsoperators ,. Fiir ein Spin-1/2-Teilchen beschreiben |[m> = [£1/2> die
parallele oder antiparallele Ausrichtung des magnetischen Momentes im dufleren Magnet-
feld. Diese Eigenzustinde definieren die Zeemanbasis, welche den zu (1.1) gehorenden

Hilbertraum vollsténdig aufspannen.
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Magnetische Dipoliibergéinge (Am=%1) konnen durch magnetische Wechselfelder induziert
werden, wenn die Resonanzbedingung erfiillt ist:

AE =ho, = hyB, <> o, =YB, (1.3)

In der kernmagnetischen Resonanzbildgebung wird fast ausschlielich das magnetische
Moment des Wasserstoffkernes 'H verwendet, da im menschlichen Kérper dieser Kern am
hiufigsten vorkommt und das groBite gyromagnetische Moment aller stabilen Isotope

besitzt:

2l =42,577MH2/T fir 'H (1.4)
T

In der Kernspinresonanz wird nicht das Verhalten eines einzelnen magnetischen Momentes
M beobachtet, sondern die makroskopische Magnetisierung M,, welche durch die Summe
aller magnetischen Momente g eines Ensembles von Kernen gebildet wird. Bei
Raumtemperatur kann zur Berechnung der Magnetisierung M, im thermodynamischen
Gleichgewicht eine Hochtemperaturndherung eingefithrt werden, da der Energieunter-
schied der Zeemanniveaus klein gegeniiber der thermischen Energie ist (hay « kgT
~0,025¢V). Unter dieser Voraussetzung geht die Fermi-Dirac Statistik, die die Besetzungs-
wahrscheinlichkeit von Energieniveaus fiir Fermi-Teilchen beschreibt, in die klassische
Boltzmannverteilung iiber:

exp(—E£,, /k,T)
P, = 7

mit Z =Y exp(—E, /k,T) (1.5)

Entwickelt man die Exponentialterme bis zur ersten Ordnung, ergibt sich fiir die

makroskopische Magnetisierung:
N

Im thermodynamischen Gleichgewicht bildet sich eine Magnetisierung parallel zur

I(I+1)y’n’B .
m>:p—( 32YT & mit p=
B

£, (1.6)

Richtung des Magnetfeldes aus, die proportional zur Feldstirke und Spindichte p ist. Das
Besetzungszahlverhaltnis (N+j,—N.12)/(Ns12+N.12) zwischen den beiden Zustinden liegt
in der GroBenordnung 10, Dennoch kann die Magnetisierung im menschlichen Korper
gemessen werden, da typischerweise 10" Protonen/mm’ verfiigbar sind. Niedrig kon-
zentrierte Kerne im Korper wie B¢, ¥F, *'P, Na werden fiir die Bildgebung praktisch nie

verwendet.
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1.1.1 Dynamik der Magnetisierung

Die zeitliche Entwicklung des Erwartungswertes eines magnetischen Momentes wird im

Heisenbergbild beschrieben:

d . i N
— < >=——<[f4,H]> 1.7
5 <A 5 (4, H] (1.7)

Unter Ausnutzung der Vertauschungsrelationen (1.2) ergibt sich aus (1.6) und (1.7) eine
Bewegungsgleichung fiir die makroskopische Magnetisierung. Man erhilt eine Kreisel-

gleichung:

%M(t)= v-M(t)x B, (1.8)

Die Magnetisierung M prazediert mit der Larmorfrequenz ay =7yByum die Richtung des
duBeren Magnetfeldes By. Zeigen M und B, in dieselbe Richtung, ist keine Prédzession
beobachtbar, da das Kreuzprodukt in (1.8) verschwindet. Eine klassische Betrachtung eines

Magneten in einem Magnetfeld flihrt ebenfalls zu (1.8).

1.1.2  Bloch-Gleichungen

Die Bewegungsgleichung (1.8) fiir die Magnetisierung M beriicksichtigt keine Relaxa-
tionsprozesse. Diese konnen phidnomenologisch eingefiihrt und mit den Blochschen Glei-

chungen beschrieben [Bloc46] werden:

%M(t):y-M(t)—R(M(f)_Mo)

1 0 O
T 1 (1.9)
mit R={0 — 0| und M,=Mge,
T,
0 O l
1

Die Spin-Gitter Relaxationszeit 7, beschreibt die Wiederkehr der longitudinalen Magneti-
sierung in das thermodynamische Gleichgewicht, die Spin-Spin Relaxationszeit 7, den
Zerfall transversaler Magnetisierung oder den Verlust der Phasenkohérenz der einzelnen
magnetischen Momente.

Die Ursache der Relaxation liegt in den Wechselwirkungen der Spins untereinander und
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mit dem Gitter. Durch Rotations- und Translationsbewegungen der Atome und Schwin-
gungen des Gitters treten Magnetfeldfluktuationen mit einer temperaturabhdngigen spek-
tralen Dichteverteilung J(w) auf. Der Anteil der Verteilung bei der Resonanzfrequenz ay
induziert Ubergiinge zwischen den Zeeman-Niveaus und fiihrt unter Erzeugung von
Phononen zur Wiederkehr des thermodynamischen Gleichgewichtes. Zusdtzliche Spin-
Spin Wechselwirkungen induzieren Absorptions-Emissions Prozesse (Flip-Flop). Hier
findet kein Energietransfer statt, da jeweils zwei Spins ihre unterschiedlichen Zustéinde
austauschen. Dabei geht jedoch die Phasenkohdrenz zwischen den Spins irreversibel
verloren, was zu einem exponentiellen Zerfall transversaler Magnetisierung fiihren kann,
da diese durch die kohédrente Addition der einzelnen Momente g gebildet wird. Bloem-
berger, Purcell und Pound entwickelten 1948 eine theoretische Beschreibung dieser Re-
laxationsprozesse (BPP-Theorie, Bloe48).

Die Relaxationszeiten 7; und 7, sowie die Spindichte p sind gewebeabhidngig [Bott84,
Blue94] und konnen in der Magnetresonanzbildgebung als Kontrastparameter genutzt wer-

den:

Tab. 1.1: Relaxationszeiten verschiedener Gewebearten bei By = 1,5 T.

Gewebe T; [ms] T, [ms] T,/T;
Graue Hirnsubstanz 950 100 0,11
Weille Hirnsubstanz 600 80 1,33

Blut 1200 100-200 0,09-0,17

Fett 250 60 0,24
Liquor 4500 2200 0,49
Muskel 900 50 0,06

Einen weiteren Beitrag zum Verlust der Phasenkohidrenz transversaler Magnetisierung
liefern lokale Feldinhomogenititen ABy(r), die zu einer leicht unterschiedlichen Pré-
zessionsfrequenz der einzelnen magnetischen Momente fiihren. Dies wird mit einer effek-

tiven transversalen Relaxationszeit 7> beschrieben:
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L1 aB (1.10)

1.1.3 Hochfrequenzanregung

Um die Magnetisierung aus ihrer Ruhelage M||B, auszulenken, iiberlagert man dem
konstanten By-Feld ein Hochfrequenzfeld Bi(t) = Biexp(io?). Hierbei steht B, senkrecht
auf By, so da3 die Magnetisierung um ein effektives Magnetfeld B.¢r prizediert, das sich in

einem mit ® um die z-Achse rotierenden Bezugssystem schreiben 148t (Abb. 1.1):

Bl Bl
B,=| 0 |=|0 (1.11)
B,-o/y AB

Bl\

X

Abb. 1.1: Hochfrequenzanregung. Die Magnetisierung M prizediert in einem mit o rotierenden Bezugs-
system um ein effektives Magnetfeld B, Ist die Resonanzbedingung erfiillt, verschwindet AB und B,y

liegt in der Transversalebene.

Ist die Resonanzbedingung (1.3) erfiillt, so prézediert die Magnetisierung mit der Frequenz
o1 =YyB; um die x-Achse des rotierenden Bezugssystems. Eine Hochfrequenzanregung der
Magnetisierung wird realisiert, in dem fiir einen Zeitraum ¢, ein resonantes Wechselfeld
(0 = mp) angelegt wird. Der Flipwinkel o, um den die Magnetisierung um die x-Achse des
rotierenden Bezugssystems gedreht wird, ergibt sich im allgemeinen Fall einer amplituden-

modulierten Anregung B(¢) zu:
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o="y- fBl(t)dt (1.12)

Ein a=mn/2-Puls dreht die gesamte Magnetisierung aus der z-Richtung in die Trans-
versalebene, ein n-Puls kehrt die Richtung der Magnetisierung um.

In der Kernspinresonanz wird zu Beginn des Experiments ein Teil My = M, +i-M, der
makroskopischen Magnetisierung in die Transversalebene gedreht. Die prizedierende
Magnetisierung induziert eine Spannung, die mit einer Empfangsspule gemessen wird und
zur Grofle der Magnetisierung proportional ist. Die Hochfrequenzanregung und Datenauf-
nahme sind phasenstarr miteinander gekoppelt, so daB aus deren Spannungssignal die
Richtung und GroBe der Magnetisierung in x- als auch in y-Richtung durch Phasenschie-

bung bestimmt werden kann.
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1.2 2D-Bildgebung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) beruht auf der Modulation des MR-Signals mit
zusitzlichen Magnetfeldgradienten, um eine Ortskodierung zu realisieren. In dieser Arbeit
wird zum Grofteil eine zweidimensionale Gradientenechobildgebung verwendet [Haac99].
Hierzu wird eine spezielle Schicht angeregt und eine Ortskodierung in den zwei verblei-

benden Dimensionen durchgefiihrt.

1.2.1  Spin- und Gradientenecho

Nach Erzeugung von Transversalmagnetisierung zerféllt das MR-Signal aufgrund von

Magnetfeldinhomogenitidten mit der effektiven Relaxationszeit T 'Y (1.10), da die mag-

Signal [w.E.]

t [TE]

Abb. 1.2: Freier Induktionszerfall (FID) und Spinecho. Nach einem n/2-Puls zerfallt die Transversal-
komponente der Magnetisierung mit 7’ L. Zum Zeitpunkt =TE/2 wird die Phasenverteilung mit einem 7-

Puls invertiert. Zum Zeitpunkt =7F kann man ein Spinecho beobachten, dessen Signalstirke von T,

abhéngt.

netischen Momente mit leicht unterschiedlichen Frequenzen pridzedieren, die Phasenko-
hirenz verlieren und unterschiedliche Phasen A¢ = AByt akkumulieren. Dieser Anteil des
freien Induktionszerfalles (FID) ist jedoch reversibel, indem zu einem Zeitpunkt ¢ = TE/2

ein m-Puls eingestrahlt wird, der das Vorzeichen der Phase invertiert. Zum Zeitpunkt ¢ = TE
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wird dann ein Spinecho [Hahn50] beobachtet (Abb. 1.2), da zu diesem Zeitpunkt alle
magnetischen Momente wieder phasenkohidrent sind und konstruktiv interferieren. Die

Amplitude des Echos hdngt nur noch von der Relaxationszeit 7 ab.
Ein Echo 148t sich auch ohne m-Puls erzeugen. Dazu wird nach Anregung der Mag-

netisierung flir eine kurze Zeitspanne A¢ dem Grundfeld By ein Magnetfeldgradient G, also

1.0_- 7

o

o
——r—

1

Gradientenstdrke [w.E.]
I
o o
) o
L
1 1

!
(=]
T
1

o
L
/
1

0.5 — exp(—t/T;) -

Signal [w.E.]
o
o
I
1

~05F .

-1.0F , , g

0.0 0.5 1.0 1.5
t [TE]

Abb. 1.3: Zeitverlauf von Gradient und Signal bei Erzeugung eines Gradientenechos. Ein Echo wird
genau dann erzeugt, wenn die Flache beziehungsweise das nullte Moment unter der Flache-Zeit Kurve
verschwindet (schattierte Flichen). Das Schalten eines Gradientenfeldes fithrt zu einer zusitzlichen
Dephasierung der Spins. Durch Invertierung der Richtung des Gradientenfeldes wird wieder eine

Phasenkohérenz zum Echozeitpunkt ¢=TF erreicht, was zur Bildung eines Gradientenechos fiihrt.

ein ortsabhidngiges Magnetfeld B(x) = By + Gx angelegt. Dies filihrt nach (1.10) zu einer

beschleunigten Dephasierung der Spins und zerstort das Signal. Invertiert man die
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Richtung des Gradientenfeldes, so erreicht man zu dem Zeitpunkt ¢=TE wieder eine
Phasenkohérenz und ein Gradientenecho wird beobachtet (Abb. 1.3). Die Amplitude des
Echos hidngt von der Realaxationszeit T 5" ab. Zum Echozeitpunkt muf3 die Phase ¢ der
Spins am Ort X, die aufgrund des zusitzlichen Gradientenfeldes akkumuliert wurde, ver-

schwinden. Fiir beliebige zeitabhéngige Gradientenfelder gilt dann:

!

o(TE) =vy- J.G(t)xdt=y-xJ.G(t)dt=y-x-m0¥0 (1.13)

Das Integral kann als Fliache unter der Gradienten-Zeit Kurve interpretiert werden. Zum
Echozeitpunkt verschwindet das Flichenintegral, das als nulltes Moment m, bezeichnet
wird. Die Echozeit eines Gradientenechos kann wesentlich kiirzer sein als bei Spinechos,
da keine Zeit fir zusétzliche m-Pulse bendtigt wird. In dieser Arbeit werden fiir die
schnelle Bildgebung ausschlieflich Gradientenechosequenzen verwendet, bei denen eine

moglichst schnelle Abfolge von Hochfrequenzanregungen eingesetzt wird.

1.2.2  Schichtauswahl

Zu Beginn der 2D-MR-Bildgebung wird die Gleichgewichtsmagnetisierung M, aus der
Gleichgewichtslage parallel zum Magnetfeld By um den Winkel o ausgelenkt. Die ent-

o A
G:

A®

®9

\4

20 Z

Abb. 1.4: Schichtauswahl. Mit einem Schichtauswahlgradienten G, wird die Schicht z, mit Schichtdicke

Az in eine Frequenzinformation o, mit Frequenzbreite Ao iibersetzt.

stehende Transversalmagnetisierung My = M, + i-M,, = My-sin o wird als MR-Signal detek-
tiert. In der zweidimensionalen Bildgebung wird nicht das gesamte Mefvolumen, sondern

nur eine ausgewdhlte Schicht zp mit Schichtdicke Az angeregt. Hierzu wird entlang der
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Schichtnormalen, die ohne Beschrankung der Allgemeinheit entlang der z-Richtung liegt,
ein Schichtauswahlgradient G, angelegt.
Die Resonanzfrequenz hingt nun von der z-Position ab. Die Ortsinformation wird mit dem

Gradienten in eine Frequenzinformation ®, mit Frequenzbreite Aw tibertragen (Abb. 1.4):

o(z)=7-(B,+G.z2) (1.14)

Aw=y-Az-G. (1.15)

1.0_ 7

_

—05F .

_1'0-| 1 1 |_-

0.0 0.5 1.0 1.5
t [w.E]

Abb. 1.5: Schichtanregung. Ein modulierter Hochfrequenzpuls B;(f) mit einer sinc-Einhiillenden regt in
Kombination mit einem Schichtauswahlgradienten G, eine Schicht an. Die Dephasierung der Transversal-
magnetisierung setzt in guter Ndherung beim Amplitudenmaximum des HF-Pulses ein, da erst hier ein
nennenswerter Anteil der Transversalmagnetisierung erzeugt wird. Diese Dephasierung wird mit einem

entgegengesetzten Gradienten kompensiert (schattierte Flachen).

Zur Beschreibung der Wirkung eines Hochfrequenzpulses B;(z) betrachtet man die Bloch-

schen Gleichungen im rotierendem Bezugssystem bei Anwesenheit des Gradienten G.:
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d
—M_ =+y-M zG
dt X Y y z

d

M, =1 M 2G.+y - MB () (1.16)
d
M. = —y-M_B,()

Die Anderung der Transversalmagnetisierung liBt sich niherungsweise schreiben als:

dM, = M yB,(t)exp( —iyG zt)dt (1.17)

Bei der Herleitung der Gleichung wurde die Kleinwinkelndherung verwendet: Rotationen
um verschiedene Achsen kommutieren im Allgemeinen nicht (RyRx # R,'Ry). Fiir kleine
Flipwinkel o 148t sich jedoch diese Ndherung machen. Nach (1.17) legt dann die Fourier-
transformierte der Einhiillenden der Hochfrequenzanregung das Anregungsprofil fest. Fiir
die Bildgebung ist das Rechteckprofil als Ortsfunktion wichtig, da hier iiber eine Schicht-
dicke Az eine konstante Transversalmagnetisierung erzeugt wird. Die Einhiillende ist dann
die Fouriertransformierte der Rechteckfunktion:

sin{Ao(r—1,/2)}

B,(t)=B
(0=5 Aw(t—t,/2)

B, -sinc{Awn(t-1,/2)} (1.18)

Diese Funktion hat ithr Maximum bei ¢ =¢,/2. In guter Ndherung kann man annehmen, daf3
zu diesem Zeitpunkt die Transversalmagnetisierung erzeugt wird. Fiir die restliche Puls-
dauer wird diese Magnetisierung bereits im Feld des Gradienten dephasiert, da die Spins
aufgrund des Gradienten G, mit unterschiedlichen Frequenzen prédzedieren. Durch einen
nachgeschalteten Gradienten umgekehrter Polaritit wird die Magnetisierung nach der
Hochfrequenzanregung wieder rephasiert (Abb. 1.5). Dieser Gradient muf3 das nullte

Moment m, der HF-Anregung kompensieren (1.13).

1.2.3  Ortskodierung

Nach der Anregung einer Schicht ist das dreidimensionale Ortskodierungsproblem auf
zwel Dimensionen reduziert. Das MR-Signal selbst enthdlt zundchst keine zusétzliche
Ortsinformation. Diese wird mit Gradienten in x-Richtung (der Frequenzkodierung) und y-

Richtung (der Phasenkodierung) aufgepragt. In Abb. 1.6 ist das Schema einer FLASH-
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Sequenz (vgl. Abschnitt. 1.3.1) gezeigt. Nach schichtselektiver Anregung wird in einem
ersten Schritt ein Phasenkodiergradient G, fiir eine Zeit ¢, dem Grundfeld B, tberlagert.

Damit wird dem System eine bestimmte Phasenverteilung aufgeprégt:

Mo (x,y)=| M, (x,y)|exp(i-k,y) mit k,=yG 1, (1.19)

Nach dieser Phasenpriparation wird ein Gradientenecho (vgl. Abschnitt 1.2.1) erzeugt,
indem fiir die Dauer #,., ein Frequenzkodiergradient G, in x-Richtung dem Grundfeld B,

iiberlagert wird:

M (x,y)=| M (x,y) |exp(i-k,y)-exp(i-k,x) mit k, =vG t

x"acq

(1.20)

Bei der Messung integriert die Empfangsspule iiber die Einzelbeitrige der makros-

kopischen Magnetisierung.

S(k,,k,)= m M (x,y) |exp(z’ -k x)-exp(i-k,y)dxdy (1.21)
GSchicE Ol

o\
e
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TE
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Abb. 1.6: Schema einer FLASH-Sequenz. Nach schichtselektiver Anregung mit Flipwinkel oo und Pha-
senwinkel ¢ wird ein Gradientenecho aufgenommen. Nach der Datenaufnahme wird die Transversal-

magnetisierung durch starke Gradienten zerstort.

Dieses Experiment wird mit der Repetitionszeit TR zeilenweise mit einer jeweils anderen
Préaparation der Magnetisierung in Phasenkodierrichtung wiederholt, bis der sogenannte k-

Raum vollstdndig abgetastet wurde.
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Das MeBsignal in der MR-Bildgebung ist also die Fouriertransformierte des MR-Bildes.
Um das Bild zu rekonstruieren, mufl ein vollstindiges Rohdatenbild oder Hologramm

S(kyky) vorliegen. Der Betrag der inversen Fouriertransformation dieses k-Raums liefert

Abb. 1.7: Rohdaten im k-Raum und MR-Bild im Ortsraum. Wenn ein vollstindiges Hologramm vorliegt,

kann das MR-Bild (Amplitudenverteilung) mit einer inversen Fouriertransformation rekonstruiert werden.

schlieBlich das Bild:
1 : .
M, (x,y)= % HS(kX, ky) -exp(—i-k x)-exp(—i 'kyy) dkxdky (1.22)

Um ein ganzes Volumen abzubilden, kann man das Volumen in viele diinne Schichten
zerlegen und dann fiir jede einzelne Schicht ein Hologramm aufnehmen. Das Konzept der
Phasenkodierung 148t sich aber auch auf drei Dimensionen erweitern: Nach Anregung des
gesamten Volumens wird zusétzlich zur Phasenpréparation in y-Richtung eine Préparation

in z-Richtung durchgefiihrt und so ein dreidimensionales Hologramm gemessen.

1.2.4  Diskretisierung

In der MR-Bildgebung werden die Daten nicht kontinuierlich aufgenommen, sondern
konnen nur in diskreten Schritten abgetastet werden. Die obigen Gleichungen (1.19)-(1.22)
miissen daher in diskreter Form verwendet werden.

In Richtung der Frequenzkodierung wird die Datenaufnahme in N gleichgrofle Abschnitte

unterteilt, zu denen jeweils diskrete k,-Werte gehoren:
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G.
AL TR N R B (1.23)
N 272

Hier ist #,., die Zeitdauer der Datenaufnahme fiir eine k-Raumzeile. Es wurde ange-
nommen, dafl das Echo im Datenaufnahmefenster zentriert ist. In analoger Weise konnen
die diskreten Phasenkodierschritte definiert werden.

Die zweidimensionale Fouriertransformation (1.22) schreibt sich in diskreter Form:

M (x;,y;) ZS(k;” k) -exp(—i-mx,Ak,)-exp(—i-ny ,Ak,) (1.24)

Oft wird der Fast Fourier Transform-Algorithmus (FFT) zur Rekonstruktion von Bildern
verwendet [Cool65]. Der Algorithmus erfordert eine Anzahl von Schritten, die einer Zwei-
erpotenz entspricht, so daB oft MatrixgroBen von 1282 256 und 512° gewihlt werden.
Eine wichtige Konsequenz aus der Diskretisierung der MeBwerte ergibt sich aus dem
Abtasttheorem. Hiernach koénnen zwei Bildpunkte nur dann unterschieden werden, wenn
die Phasendifferenz nach N Abtastschritten gerade 2m betrdgt [JihnO1]. Die minimale
Bildauflésung ist dann bei einem konstanten Auslesegradienten gegeben durch:

Ax = é’; :Fg\’ (1.25)
Y

x"acq

Hierbei ist FOV das Gesichtsfeld (Field of View), daB3 hei3t die laterale Ausdehnung, des
Bildes. Liegen Strukturen auflerhalb des Gesichtsfeldes, so werden sie in das Innere des
Bildes abgebildetet (Einfaltung). Ursache hierfiir ist die Periodizitdt der diskreten Fourier-
transformation: Die Rekonstruktion ergibt eine Abfolge von Bildern, die jeweils um die

Positionen x; verschoben sind:

=i 1.26
v (126)

Um diese Einfaltungen zu vermeiden kann in Richtung der Frequenzkodierung die Anzahl
der MeBpunkte verdoppelt werden (oversampling), so daB3 sich auch das Gesichtfeld
verdoppelt. Diese Oversampling-Technik funktioniert in Phasenkodierrichtung nur mit
doppeltem Zeitaufwand, da hier eine Verdopplung der Abtastpunkte mit der zweifachen

Mefzeit einhergeht.
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1.3 Gradientenechosequenzen

In dieser Arbeit werden zwei Varianten von Gradienechosequenzen verwendet: Die
FLASH-Sequenz (Fast Low Angle Shot) kann T)-gewichtete MR-Bilder liefern [Haas86],
und eignet sich zur Durchfiihrung von konstrastverstirkten Studien. Die TrueFISP-
Sequenz (True Fast Imaging with Steady State Precession) hat einen Mischkontrast
(T\/T3), der es erlaubt, Blut mit hohem Signal-zu-Rausch Verhéltnis (SNR) darzustellen
[Oppe86]. Das MR-Signal ist jedoch sehr empfindlich gegentiber Feldinhomogenitéten.

Bei beiden Sequenzvarianten erreicht die Magnetisierung zwischen zwei Hochfrequenz-
anregungen nicht mehr den Gleichgewichtszustand M,, sondern einen dynamischen

Gleichgewichtszustand Mss (Steady State).

1.3.1 FLASH-Sequenz

Die FLASH-Sequenz ist die einfachste Gradientenechosequenz. Gradientenechos werden
hier nach einer Anregung mit kleinem Flipwinkel (2¢<90°) aufgenommen. Aufgrund der im
Vergleich zu den Relaxationszeiten kurzen Repetitionszeiten 7R und Echozeiten TE
erreicht die Magnetisierung nicht mehr den Gleichgewichtszustand M. Die stetig wieder-
holten Hochfrequenzanregungen und Relaxationsprozesse flihren zu einem dynamischen
Gleichgewichtszustand Mg, der sich nach einigen Wiederholungen einstellt.

Fiir die Herleitung der Signalgleichung geht man davon aus, daBl die Transversal-
magnetisierung zwischen zwei Anregungen vollstindig zerfdllt. Deshalb reicht es, die z-
Komponente der Magnetisierung zu betrachten. Das Gleichgewicht ist genau dann erreicht,
wenn die Magnetisierung vor (—) dem i-ten Puls gleich der Magnetisierung vor dem (i+1)-
ten Puls ist. Mit dem Blochschen Gleichungen (1.9) erhélt man:

M, =M; = M,+(M; cosa.—M,)-E, mit E, = exp(—?) (1.27)

1

Diese Gleichung kann man analytisch 16sen. Man erhilt fiir die Gleichgewichtsmag-

netisierung:
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My =M e, =M0i-e2 (1.28)
1-E cosa
Das gemessene Signal des Gradientenechos nach (+) der Anregung ist dann:
Sriasy = Mg -exp(-TE /T, ) = M sino-exp(-TE /T, ) (1.29)

Die Abhéngigkeit des Signals vom Flipwinkel o und 77 ist in Abb. 1.8 dargestellt. Fiir

kleine Flipwinkel ist das Signal unabhéngig von der Relaxation und wird durch die

0025 T T T T T

0.20

Signal [w.E.]
o o
o o
1 1

0.05

0.00

Abb. 1.8: Signalgleichung (FLASH) in Abhéngigkeit vom Flipwinkel o und verschiedene T, fiir eine
Repetitionszeit TR = 5 ms. Fiir kleine Flipwinkel wird der Kontrast von der Spindichte p bestimmt. Fiir

grofere Flipwinkel erhdlt man 7;-gewichtete Bilder.

Spindichte p bestimmt. Erst fiir grofere Flipwinkel entsteht ein 77-gewichteter Kontrast.

Die Signalgleichung (1.29) wird maximal bei dem Ernst-Winkel ag:
o = arccos(E,) (1.30)

Das Signal fiir Gewebe mit kurzer Relaxationszeit 7 ist gro3. Kontrastmittel verkiirzen 7}
fur Blut und Gewebe, die Kontrastmittel anreichern. Fiir kontrastverstirkte Studien wird
daher oft eine FLASH Sequenz verwendet. Die kurze Mefzeit ermdglicht es, die
Anflutung von Kontrastmittel in BlutgefdBen oder Organen zeitaufgeldst zu beobachten.

In Abb. 1.6 wird das Schema der FLASH-Sequenz gezeigt. In einem 7TR-Intervall wird ein
Gradientenecho aufgenommen, welches einer Zeile im k-Raum entspricht. Die Anregung

mit dem Flipwinkel o findet unter einer Phasenzyklierung ¢ statt. Die Phase wichst



1.3 Gradientenechosequenzen 27

quadratisch mit der Nummer der Anregung. Man kann zeigen, dal dann Echopfade
hoherer Ordnung nicht mehr zur FLASH-Signalgleichung beitragen [Haac99] (RF-
Spoiling). Starke Gradienten nach der Datenaufnahme (Spoiler) zerstéren die Transversal-
magnetisierung.

Ersetzt man die schichtselektive Anregung durch eine globale Anregung, so werden alle
Spins im sensitiven Volumen der Spule angeregt, und es wird eine zweidimensionale Pro-
jektion senkrecht zur Schichtebene gemessen. Mit einem sehr groflen Flipwinkel (0~90°)
1aBt sich das Signal fiir Gewebe mit langem 7 séttigen (Abb. 1.8). Man kann nun den
Durchgang eines Bolus von Kontrastmittel durch die Blutgefdfle sehr leicht visualisieren,
da nur die Blutgefie in den Projektionsaufnahmen Signalbeitrige liefern [Wang96,
Henn97]. Diese Technik ist vergleichbar mit der digitalen Subtraktionsangiographie
(DSA), bei der unter Rontgenkontrolle Kontrastmittel injiziert wird. Von der aktuellen

Aufnahme wird ein Referenzbild subtrahiert. Daher werden nur die Blutgefia3e dargestellt.

1.3.2  TrueFISP-Sequenz

In der TrueFISP-Sequenz werden die starken Dephasiergradienten der FLASH-Sequenz

durch rephasierende Gradienten in allen Raumrichtungen (Abb. 1.9) ersetzt. Dadurch wird

Gschicht Ol
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Abb. 1.9: Sequenzschema einer TrueFISP-Sequenz. Nach der Datenaufnahme wird die Transversal-
magnetisierung nicht zerstort, sondern wieder rephasiert. Die Anregung mit hohem Flipwinkel (a~70°)
findet zusammen mit einer Phasenalternierung statt. Es stellt sich in allen drei Raumrichtungen ein dyna-

mischer Gleichgewichtszustand ein.
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die Transversalmagnetisierung nicht zerstort und tragt zur Ausbildung des dynamischen
Gleichgewichtes bei. Der dynamische Gleichgewichtszustand kann analytisch durch eine
Matrixinversion berechnet werden. Das Verhalten der Magnetisierung in der Transversal-
ebene hingt stark von Magnetfeldinhomogenititen AB ab, die bis zur Echozeit zu einem

zusitzlichen Phasenwinkel 6 fithren:

5= [Aodr =y [ABdr (1.31)

Ursache fiir die Inhomogenititen sind nicht-kompensierte Gradientenschaltungen und
Gradienten, die durch das Objekt selbst, zum Beispiel durch Suszeptibilititsspriinge,
hervorgerufen werden.

Der dynamische Gleichgewichtszustand nach (+) der Hochfrequenzanregung schreibt sich
fiir ein Anregungsschema mit Phasenalternierung (d.h. der Phasenunterschied zweier auf-
einanderfolgender Anregungen betriagt 180°):

E,sino-sind

M =M,E -1) y
+ sinol(1+ E, cosd)
My =M0(E1_1) d -
M? =M,(E,-1) E,(E,+cosd)+(1+E,cosd)cosa

d

d=(1-E cosa)1+E,cosd)—E,(E, —cosa)(E, +cosd)

E =exp(-TR/T)) und E, =exp(-TR/T,)
Wie erwartet gehen diese Gleichungen fiir den Grenzfall verschwindender Transversal-
magnetisierung (£,—0) in die FLASH-Signalgleichung iiber.
Abb. 1.10 zeigt den Betrag der Transversalmagnetisierung Mt in Abhdngigkeit vom De-
phasierwinkel & (spektrale Antwortfunktion) fiir Liquor (71/7, = 4500 ms/2200 ms) und
graue Hirnsubstanz (771/7, = 950 ms/100 ms) bei einem Flipwinkel a=70° und 7R = 5 ms.
Die Schwankungen im Signal fiihren zur Ausbildung streifenartiger Strukturen im Bild
(banding artifacts) durch Magnetfeldinhomogenititen. Ohne Phasenalternierung wére das
Minimum von Mt bei 6=0°.
In der TrueFISP-Bildgebung gilt meist TR«T1,T>. E; und E, konnen daher bis zur linearen
Ordnung entwickelt werden. Fiir einen speziellen Flipwinkel o, erhdlt man einen 75/77-

gewichteten Kontrast:
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M,

:lM0 L mit cosaot:M (1.32)
w20\, "L T+

Man kann fiir TR<T, zeigen, dal} das TrueFISP-Signal (o = a.op) stets groBer ist, als das
entsprechende FLASH-Signal (o = ag), was fiir praktisch alle Félle erfiillt ist.

Die dynamische Gleichgewichtsmagnetisierung Msgs stellt sich erst nach vielen
Wiederholungen der Hochfrequenzanregung ein. Ist die Magnetisierung zu Beginn des Ex-

perimentes im thermodynamischen Gleichgewicht (M), beobachtet man beim Ubergang

0.0F *
-200 ~100 0 100 200

Abb. 1.10: Transversalmagnetisierung nach der Anregung mit dem Flipwinkel oo = 70° in Abhdngigkeit
vom Dephasierwinkel 8. Die Signalschwankungen fiithren zu streifenartigen Artefakten in den Bildern.

Zur Berechnung wurde eine Repetitionszeit 7R von 5 ms angenommen.

zu Mg starke Signaloszillationen nach Anregung, die je nach Parameter 73, 7> nur langsam
abklingen [Henn02, Sche03a, Sche03b]. In Abb. 1.11 (links) wurde der Ubergang in das
Gleichgewicht simuliert. Mss wird nur asymptotisch erreicht. Erst nach 200 Wieder-
holungen ist die Abweichung von Mgg kleiner als 5%. Periodische Oszillationen im MR-
Signal fiihren im MR-Bild zu diskreten, zusétzlichen Bildern (Geister), die im Ortsraum
verschoben sind und sich dem urspriinglichen Bild iiberlagern.

Der Winkel B zwischen z-Achse und Magnetisierungsvektor nach der HF-Anregung be-
tragt etwa o/2. Fir die typischen Werte von TR/oe = 5 ms / 70° erhélt man: Briquer = 43°,

Bwmom = 40°, Bre = 38°. Zur Préparation der Magnetisierung wird daher oft ein zusétz
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1.0

1 1 1 1 PR R [ S T S R | 1 1 1 1 PRI [N R T S S |
0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
Anregung Anregung

Abb. 1.11: Simulierter Ubergang von der thermodynamischen Magnetisierung M, in den dynamischen
Gleichgewichtszustand Mss. Ohne Priparation der Magnetisierung (links) sind starke Signaloszillationen
zu beobachten, die erst nach vielen Wiederholungen abklingen. Mit einem o/2-Puls vor Beginn der
TrueFISP-Sequenz (rechts) lassen sich die Oszillationen stark reduzieren. Die Ausschnitte zeigen die Os-

zillationen im Detail. Simulationsparameter: 7}/ T,/ TR/ oo = 600ms/ 130ms/ 3,8ms/ 70°.

licher o/2-Puls vor Beginn der TrueFISP Sequenz eingefiigt, der Transversalmagneti-
sierung erzeugt [Deim94, ScheOla]. Signaloszillationen werden mit dieser Technik signi-
fikant reduziert und die Intensitdt von Bildartefakten minimiert. In Abb. 1.11 (rechts) wird
eine Simulation der Magnetisierung nach Priparation mit einem o/2 Puls gezeigt.

In Abb. 1.12 wird ein Vergleich zwischen FLASH- und TrueFISP-Bildern gezeigt: Das
TrueFISP-Bild hat im Gegensatz zum FLASH-Bild ein héheres Signal-zu-Rausch Verhilt-
nis. Allerdings erkennt man die streifenartigen Artefakte aufgrund von Magnetfeldinhomo-

genitéten.

Abb. 1.12: FLASH- (links) und TrueFISP- (rechts) Bild des Abdomens. Das Tj-gewichtete FLASH-Bild
hat im Vergleich zum TrueFISP-Bild ein schlechtes Signal-zu-Rausch Verhéltnis SNR. Im TrueFISP-

Bild erkennt man die streifenartigen Signalausloschungen aufgrund von Inhomogenitéten (Pfeile).
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Material und Methoden

In dieser Arbeit wurden minimal invasive Eingriffe unter Magnetresonanz-(MR)-Beobach-
tung mit Hilfe von aktiven Kathetern durchgefiihrt. Der erste Teil dieses Kapitels be-
schreibt zunichst die Eigenschaften von Kathetern und die Entwicklung aktiver Katheter
mit Mikrospulen. Die elektromagnetischen Eigenschaften der Empfangsspulen wurden si-
muliert und mit Phantommessungen bestdtigt. Es wird eine Spulenanordnung vorgestellt,
die Spitzenvisualisierung und Detektion miteinander kombiniert. Mit Mantelwellensperren
kann die dabei auftretende Hochfrequenzerhitzung minimiert werden. Hierzu wurden
Temperaturmessungen an der Spitze eines aktiven Katheters durchgefiihrt.

Ein weiterer Teil des Kapitels stellt die MR-Sequenz vor, mit der die Mikrospulen lokali-
siert werden. Diese Sequenz wurde mit einer 2D-Bildgebung kombiniert, bei der die
Schicht automatisch nachgefiihrt wurde. Die verwendeten Gradientenechosequenzen
wurden fiir intravaskuldre Eingriffe optimiert. Dazu muften zusdtzliche HF- und Gra-
dientenpulse eingefiihrt werden, um Artefakte in den MR-Bildern zu minimieren oder
unerwiinschte Untergrundsignale zu unterdriicken.

Der letzte Teil stellt Messungen am Phantom vor, mit denen die Lokalisationsgenauigkeit
tiberpriift und die optimale Kontrastmittelkonzentration fiir die Darstellung von Gefél3en
bestimmt wurde. SchlieBlich wurden MR-gefiihrte Nierenembolisationen im Tierexperi-

ment durchgefiihrt.

2.1 Eigenschaften von Kathetern

Katheter sind flexible Rohreninstrumente, die benutzt werden, um in Hohlorgane (z.B.
Blase, Magen oder Blutgefie) vorzudringen. Uber den Katheter konnen dann Korperfliis-

sigkeiten entnommen oder Medikamente eingebracht werden.
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Das wichtigste Ausgangsprodukt fiir einen Katheter ist ein Kunststoffschlauch aus
Polyurethan, Polyamid oder Polyvinylchlorid (PVC), der im Verlauf der Herstellung durch
Verformung und Verklebung mit einem Anschlusskonus zum medizinischen Katheter
wird. Fiir die Katheterschlauchproduktion wird ein Kunststoffgranulat durch Erwérmen in
eine zéhfliissige Konsistenz iiberfiihrt. Diese Kunststoffmasse wird mit einem Extruder
verdichtet und zur Formgebung durch ein Extrusionswerkzeug gepresst. Der Masseflul3
wird zur Herstellung eines Schlauches innerhalb des Werkzeuges mit einem Dornhalter
aufgespalten und umflieBt den Dorn, welcher den Hohlraum des Schlauches formt. Die
einfachste Form des Katheterschlauches hat nur eine Offnung (Monolumenkatheter). Es
lassen sich aber auch Katheter mit mehreren Offnungen fertigen (Mehrlumenkatheter).

An die Kathetereigenschaften werden zahlreiche Forderungen gestellt. Dazu gehoren Bio-
vertriglichkeit, Stabilitdt gegeniiber Korperfliissigkeiten, dauerhafte Flexibilitit und Ver-
windungssteifigkeit. Oft werden dazu die Oberflacheneigenschaften verdndert, indem die
Oberfliche silikonisiert wird. Alternativ kann in einem Plasmareaktor eine diinne Kohlen-
stoffschicht abgeschieden werden, die eine diamantidhnliche Struktur aufweist. Diese Ka-
theter besitzen dann eine gute chemische Resistenz, gute Gleiteigenschaften und eine grof3e
Oberfldchenhaérte.

Katheter sind in der Diagnostik und Therapie unentbehrlich geworden. In der Kardiologie
werden Katheter zum Einbringen von Kontrastmittel in die Herzkranzgefi3e verwendet.
Damit kann man Verengungen oder Verschliisse unter Rontgenkontrolle darstellen. Die
Herzkranzgefdle konnen mit Hilfe kleiner aufblasbarer Ballons (Ballondilatation) oder
durch das Plazieren von Stents wieder erweitert werden. In der Radiologie werden lange
Katheter z.B. iiber eine Arterie in der Leistenbeuge in das GefdBsystem des Korpers
vorgeschoben. Hier konnen mit Hilfe von Kontrastmittel einzelne Organe dargestellt

werden oder GefaBBverengungen (z.B. Arteriosklerose) minimal invasiv erweitert werden.

2.2 Katheterverfolgung

Minimal invasive Eingriffe iiber Zugénge durch die Blutbahn wurden bereits erfolgreich
unter MR-Beobachtung durchgefiihrt. Hierbei trdgt das Material konventioneller Katheter
allerdings nicht zum MR-Signal bei, so dall Katheter nur durch Signalausloschung beob-

achtbar sind. Um die Sichtbarkeit von Kathetern zu erh6hen, wurden unterschiedliche



2.2 Katheterverfolgung 33

Ansitze verfolgt: Katheter wurden mit Dysprosiumringen bestiickt, um kontrollierte
Signalausloschungen zu erzeugen [Smit99a]. Mit zusétzlichen Gradienten konnte sogar ein
positiver Kontrast zur Markierung erreicht werden [Sepp03, The White Marker Pheno-
menon). Alternativ wurden zusétzliche Schichten oder Fiillungen in die Katheter eingefiigt.
Dabei wurden Kontrastmittellosungen verwendet, um das Signal zu verstirken [Omar00,
Patz02, Unal02]. Mit zusétzlichen Gleichstromleitungen im Katheterlumen konnten Feld-
verzerrungen geschaltet werden [Glow99]. Um den Katheter liber die ganze Lédnge zu
visualisieren, wurden an den Katheter Empfangsspulen angebracht [Ocal97, Quic99,
Quic03a, Quic03b]. Induktiv gekoppelte Hochfrequenzspulen konnten als positive Marker
[Burl96, Melz00, Egge03, Weis03] verwendet werden.

Mit kleinen Empfangsspulen (Mikrospulen) war es moglich, die Spitze eines sogenannten
aktiven Katheters zu lokalisieren [Dumo93, Smit99b, Zhan00, SantO1]. Die so gewonnene
Ortsinformation konnte zur Schichtdefinition verwendet werden. Diese Spulen sollen
punktformige Sonden darstellen, da nur ein rdumlich eng begrenztes Empfindlichkeitspro-
fil eine Lokalisation ermoglicht. Andererseits muf3 eine solche Spule auch grof3 genug sein,
dal} sie eine nennenswerte Signalintensitdt liefern kann. Die Eigenschaften der Katheter-
spitze sollen dabei nur wenig verdandert werden. Insbesondere mufl der Durchmesser der
Spitze stets kleiner sein als der der Gefille, die angesteuert werden sollen. Zudem darf die
Flexibilitit und Windungssteifigkeit nicht eingeschrinkt werden. SchlieBlich soll der
Katheter, insbesondere an Stellen, an denen die Mikrospule befestigt ist, sterilisierbar sein.
Die elektrischen Anschliisse des Katheters miissen so gestaltet sein, da3 die Fiihrung des
Katheters nie eingeschrinkt ist. Die elektronischen Komponenten miissen vollstindig von
der Umgebung isoliert sein. Insbesondere darf es nie zu Uberschligen oder Erhitzungen
der Spule aufgrund der Hochfrequenzanregung wahrend eines MR-Experimentes kommen.
In diesem Abschnitt wird zunidchst der Aufbau aktiver Katheter vorgestellt. Die
elektromagnetischen Eigenschaften der Empfangsspulen werden betrachtet und elektrische

Schaltungen zu Leistungsanpassung eingefiihrt.
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2.2.1 Aufbau aktiver Katheter mit Lokalisationsspulen

Aktive Katheter wurden aus Rohmaterial zweilumiger 5 Fr (~1,6 mm) Katheter, die zur
Erweiterung (Dilatation) von Blutgefilen eingesetzt werden, gefertigt (Cook Pursuit,

Bloomington, U.S.A.). Das kleinere Lumen (@ 0,3 mm) diente zur Fiithrung eines Mikro

Koaxialkabel L

A —

kleines Lumen

QA [
\L U

: \ groBes Lumen

Abb. 2.1: Mikrospule L an der Spitze eines doppellumigen Katheters. Das kleinere der beiden Lumen
diente zur Fithrung eines Koaxialkabels. Das grofle Lumen blieb unberiihrt und wurde fiir Fithrungs-

drdhte und Applikation von Kontrastmittel oder Medikamenten verwendet.
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Abb. 2.2: Kabelddmpfung und Mikrokoaxialkabel. Die Dampfung des 50 Q-Mikrokoaxialkabels bei 64

MHz ist mit —1,6 dB sehr hoch, so daf} die Lange des Kabels zu minimieren ist.
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koaxialkabels (Abb. 2.2, & 0,3 mm, Dampfung: —1,6 dB/m, Axon Cable GmbH, Leon-
berg). Das Hauptlumen (@ = 0,8 mm) blieb unberiihrt, um die Mdglichkeit zu erhalten,
Fiihrungsdréhte einfithren zu konnen. Abb. 2.1 zeigt eine Skizze eines aktiven Katheters
mit einer Mikrospule an der Spitze.

Eine Solenoidspule wurde an die Spitze des Katheters angebracht. Dazu wurde entweder
der isolierte Innenleiter des Koaxialkabels (@ = 200 um, ohne Isolierung @ ~ 80 um) oder
lackierter Kupferdraht (@ =90 um) verwendet. Zur Fixierung und Isolierung (Abb. 2.3)
diente entweder Schrumpfschlauch oder Fliissigkunststoff (Faust, GPM Consulting GmbH
& Co, KG, Diisseldorf). Das Mikrokoaxialkabel wurde am Luerlock Anschlufl des Ka-
theters mit einem nichtmagnetischen 50 Q Koaxialkabel (G 02232, Huber+Suhner AG,

Herisau, Schweiz) verbunden, um die Gesamtddmpfung der Leitungen zu minimieren und

iy~ <

Abb. 2.3: Spitze (links und Bildausschnitt) und Anschluss (rechts) eines aktiven Katheters. Die Spule an
der Spitze des Katheters (Pfeil) wurde mit Fliissigkunststoff oder Schrumpfschlauch fixiert und isoliert.
Das Mikrokoaxialkabel verlief in einem Lumen des Katheters und wurde am Luerlock-Anschluf3 des

Katheters mit einem 50 Q Koaxialkabel verbunden.

mechanische Stabilitdt zu gewihrleisten. Als elektrischer Anschlufl wurde ein nichtmag-
netischer BNC Stecker verwendet. Mit einem HeiBluftgebldse (120 °C) wurde die Spitze
des Katheters so geformt, dafl die Navigation des Katheters in die Zielgefdle erleichtert

wird (Konfiguration).
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2.2.2 Aktive Ballonkatheter

Mit Ballonkathetern werden Engstellen in BlutgefdBen aufgedehnt oder Gefale kurzzeitig
verschlossen. Dies geschieht, um sicherzustellen, dafl eingebrachte Medikamente
ausschlieBlich in die Zielorgane gelangen und ein RiickfluB (Reflux) in andere Gefil3e
ausgeschlossen ist. Zu diesem Zweck wurde ein Katheterprototyp mit einer Mikrospule
hinter dem Ballon entwickelt. Als Basis diente ein 5 Fr Ballon Katheter (Ultra-thin Dia-
mond, Meditech, Watertown, U.S.A.). Direkt hinter dem Ballon wurde aus lackiertem

Kupferdraht eine Solenoid Mikrospule mit sechs Windungen befestigt. Im Gegensatz zu

Abb. 2.4: Katheterprototyp mit Mikrospule (Pfeil) und Ballon. Das Mikrokoaxialkabel wurde auflen
entlang der Katheterwand gefiihrt und mit mehreren Schichten Kunststoff fixiert. Die Funktionalitdt des
Ballons war nicht eingeschrinkt
dem bisherigen Katheterautbau wurde das Mikrokoaxialkabel aulen an der Katheterwand
gefiihrt. Die Fixierung von Kabel und Spule wurde durch mehrere Schichten von
Fliissigkunststoff (Faust, GPM Consulting GmbH & Co, KG, Diisseldorf) realisiert, der
nach Aufrauhen der Katheterwand mit Aceton unverdiinnt mit einem Pinsel aufgetragen

wurde. Hierbei wurde ein Enddurchmesser an der Mikrospule von 2,4 mm erreicht.

2.2.3  Anpassnetzwerke fiir Mikrospulen

In der Gleichstromtechnik wird die Leistung PL=UL2/RL eines Lastwiderstandes R; genau
dann maximiert (Abb. 2.5), wenn R, gleich dem Innenwiderstand R; einer Spannungsquelle

U ist:
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R
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Fiir diesen Fall ist P, = V4 P; yax, Wobei P; pax = U2/R,- die KurzschluBleistung ist.
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Abb. 2.5: Wirkleistung P, eines Lastwiderstandes R; an einer Spannungsquelle U mit Innenwiderstand R;

und Schaltbild. Fiir R, = R; wird P, maximiert und betrégt 25% der KurzschluBleistung P; n.x = UZ/R,-.

In der Kernspinresonanz wirken Empfangsspulen als Spannungsquellen mit komplexer
Impedanz Z. Um die schwachen Signale zu detektieren, werden die Spulen iiber Verstirker
mit dem MR-Tomographen verbunden. Das Signal am ersten Verstirker (Eingangsimpe-
danz Z,) wird wiederum maximiert, wenn gilt: Z=Z,. Dies erreicht man, indem man die
gegebene Spulenimpedanz Z auf Z; transformiert. Aus technischen Griinden haben die
Verstirker oft eine Systemimpedanz von Zy=50 Q. Das Netzwerk zur Leistungsanpassung
1aBt sich mit Hilfe eines Schmitt-Diagramms (Anhang A) graphisch bestimmen. Eine
typische GroBe fiir die Impedanz einer Spule eines aktiven Katheters war Z=5Q +
i-14 Q (bei 64 MHz). Die Anpassung konnte mit einem Netzwerk aus Koaxialkabel (/y),
einem Parallelkondensator (C,) und einem Serienkondensator (Cy) realisiert (Abb. 2.6)
werden. Ohmsche Widerstinde verwendet man nicht als Elemente des Netzwerkes, da an

diesen eine Wirkleistung umgesetzt wird, was zu Signalverlusten fiihrt.
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s || Cs Z7=5Q+i14Q
! Z=50 Q
HNe ;=100 mm
T C,= 84 pF
Cy=56 pF
1 f= 64 MHz

Abb. 2.6: Beispiel einer Leistungsanpassung im Schmitt-Diagramm. Die komplexe Impedanz der Spule

Z wurde mit einer Koaxialleitung (/;), einem Parallelkondensator (C,) und einem Serienkondensator (Cy)

auf Z, = 50 Q transformiert.
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Reflexion und Transmission
Ein beliebiges elektronisches Bauteil kann durch vier frequenzabhidngige komplexe

Streuparameter S 5 beschrieben werden [Pehl84]:

Tab. 2.1: Definition der Streuparameter nach der Vierpoltheorie.

Streuparameter Name
St Eingangsreflexion S21 N
S Riicksteilheit iy S Y CIPRSY
S21 Transmission ” St °
S22 Ausgangsreflexion

Von besonderer Bedeutung fiir diese Arbeit sind die Parameter S,; (Transmission) und Sy
(Reflexion) der Katheterspulen bei der Resonanzfrequenz des Tomographen
(63,6847 MHz). Eine auf diese Frequenz leistungsangepasste Empfangsspule zeigt dann
eine minimale Reflexion und eine maximale Transmission. Zur Messung der Transmission

und Reflexion wurde ein MeBaufbau entwickelt, bei dem die Empfangsspule L., genau in

Abb. 2.7: Transmissionsmessung. In das Zentrum einer Anregungsspule L,, (Pfeil) wurde die Empfangs-
spule L., plaziert und das empfangene Signal detektiert (links). Der Versuchsaufbau 146t sich als passives

Bauteil (Transformator) entsprechend der Vierpoltheorie darstellen (rechts).

der Mitte einer Anregungsspule L,, plaziert werden konnte. Der Versuchsautbau 148t sich
als ein passives Bauteil (Transformator) gemil3 der Vierpoltheorie beschreiben (Abb. 2.7).
Die Anregungsspule wurde aus einem Semi-Rigid Kabel gefertigt. Die Abschirmung soll
hierbei sowohl dielektrische Verluste als auch Verstimmungen der Anregungsfrequenz
verhindern. Zusétzlich sorgt sie fiir eine rein magnetische Kopplung der Empfangsspule

[Zabe87]. Diese Kopplung sollte jedoch klein sein, um den Einflul der Anregung auf das
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Empfangssystem zu minimieren. Eine kleine Kopplung wird bei Verwendung einer
Anregungsspule erreicht, deren Durchmesser deutlich groBer (hier: 35 mm) ist als der der
Empfangsspule (1-2 mm). Aus den GroéBenverhidltnissen folgt, dal nur eine schwache
Kopplung zwischen Anregungsspule und Empfangsspule wirkt. Eine noch groBlere Spule
wiirde das in der Empfangsspule induzierte Signal zu stark reduzieren. Zur Messung der
Transmission und Reflexion mit einem Netzwerkanalysator (Advantest R3765CG, Tokyo,

Japan) wurde ein Protokoll festgelegt:

Tab. 2.2: Meflparameter zur Messung von Transmission und Reflexion.

Reflexion Transmission
Mebfrequenz [MHz] 63,6847 63,6847

MebBfenster [MHz] 20 20
Anregungspegel [dBm] -10 10
Filterbandbreite [kHz]| 10 10
Mefpunkte 201 201

Kalibrierung Kurzschluf3 50 Q Kabel (RG58C/U)
Messung [S-Parameter] St SH1

Mit Hilfe des MeBautbaus wurden folgende Eigenschaften der Mikrospulen bestimmt:
Optimale Anzahl der Windungen

Zur Bestimmung der optimalen Windungsanzahl von Mikrospulen wurden abgeschnittene
Katheterspitzen mit 1 bis 15 Windungen und jeweils 71 cm Mikrokoaxialkabel hergestellt.
Der Durchmesser (2 mm) und die Linge (je nach Anzahl der Windungen bis 2,5 mm)
entsprachen den GroBlenverhéltnissen der Katheterprototypen. Das Transmissionssignal der
Mikrospulen wurde in Abhéngigkeit von der Windungszahl bei 64 MHz gemessen.

Dieser experimentelle Zugang wurde gewdhlt, da eine Berechnung des Signalstirke in
Abhingigkeit von der Windungszahl sehr schwierig ist. Das Mikrokoaxialkabel und Ver-
luste in der Spule sind schwer zu modellieren [Mina0Ola, MinaO1lb], da die einzelnen Ver-
lustterme nur durch semiempirische Gleichungen beschrieben werden, deren Parameter

einer Messung schwer zugénglich sind.



2.2 Katheterverfolgung 41

Anordnung des Anpassnetzwerkes

Das Netzwerk zur Leistungsanpassung (T/M) kann entweder am Katheterende oder direkt
an der Mikrospule mit Hilfe kleiner elektronischer Komponenten plaziert werden. Generell
ist zu erwarten, dafl die Transmission bei direkter Anpassung grofler ist, da hier

hauptséchlich die Impedanz der Mikrospule dominiert, wahrend bei der Leistungsanpas-

5
N

| T/M

4 /a ) ™™

Abb. 2.8: Abstimmung (T/M) des Katheters. Es wurden zwei Katheterprototypen gefertigt, bei denen
sich das Netzwerk zur Leistungsanpassung entweder auflerhalb (A) oder direkt an der Spitze (B) des Ka-

theters befand. Mit beiden Konfigurationen wurde die Transmission bei 64 MHz gemessen.

sung am Ende des Katheters die Gesamtimpedanz aus Mikrospule und verlustbehaftetem
Mikrokoaxialkabel mageblich ist. In dieser Arbeit wurden zwei Prototypen mit jeweils
einer Mikrospule (sechs Windungen) an der Spitze gefertigt. Fiir beide Prototypen wurde
eine 75 cm lange Leitung aus Mikrokoaxialkabel verwendet. Das Netzwerk zur Anpassung
war entweder am Ende des Koaxialkabels oder zwischen Kabel und Mikrospule (Abb. 2.8)
plaziert. Es wurde die Transmission beider Prototypen gemessen und miteinander ver-
glichen.

Kopplungen mehrerer Mikrospulen

Bei einigen aktiven Kathetern wurden mehr als eine Mikrospule integriert, um den Verlauf
des Katheters beobachten und nicht nur dessen Spitze verfolgen zu konnen. In einem

Katheterprototypen mit drei Mikrospulen (Euronamics, Een, Niederlande) wurden Kopp

Spule 3 Spule2 Spule 1

Abb. 2.9: Kabelfiihrung bei drei Mikrospulen. Das Anschlukabel von Spule 1 wird durch die
empfindlichsten Bereiche von Spule 2 und Spule 3 gefiihrt, das Anschlukabel von Spule 2 durch Spu-
le 3. Es wird vermutet, dafl aufgrund des schlechten SchirmmaBes der Mikrokoaxialkabel die Spulen

miteinander koppeln.
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lungen zwischen den Spulen beobachtet. Die Ursache dieser Kopplungen wurde in der
Kabelfiihrung der einzelnen Mikrokoaxialleitungen im Katheter vermutet. Die Koaxial-
leitungen haben ein geringes Schirmmal, so da3 Kabelsignale nicht optimal voneinander
entkoppelt sind. Zudem wurde aus bautechnischen Griinden die Zuleitung fiir die vorderste
Mikrospule durch das Innere der beiden anderen gefiihrt (Abb. 2.9). Einen weiteren
Beitrag zur Kopplung liefert das Netzwerk zur Leistungsanpassung.

Es wurden Messungen durchgefiihrt, um den Beitrag der Kopplung von Katheter und
Netzwerk zu separieren. Dazu wurden zunichst die Kopplungen der Spulen inklusive
Anpassung bestimmt, indem die Transmission zwischen den einzelnen Spulen gemessen
wurde. Danach wurden die Katheterspulen durch nicht koppelnde Ersatzschaltungen

gleicher Impedanz ersetzt, um die Kopplungen des Netzwerkes allein zu bestimmen.

2.2.4 Lokalisation von Mikrospulen

Die Position der Mikrospulen im Raum kann mit Hilfe der MR schnell bestimmt werden
[Dumo93]. Dazu wird nach nicht-selektiver Anregung mit dem Flipwinkel a ein Gra-
dientenecho aufgenommen. Werden nur Frequenzkodiergradienten in einer Raumrichtung

geschaltet, so ist das MR-Signal eine Projektion des Objekts auf diese Raumrichtung. Auf

12 130 0

Intensitét 3
Gradient

-

A

7

Ort

Abb. 2.10: Lokalisation einer Mikrospule in einer Raumrichtung. Aufgrund des eng begrenzten

Empfindlichkeitsprofils besteht das Signal eines Gradientenechos aus einer einfachen Struktur mit einem

Maximum am Ort der Spule.
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grund des rdumlich eng begrenzten Empfindlichkeitsprofils der Mikrospule tragen nur
Spins in der Ndhe der Spule zum Signal bei (Abb. 2.10). Durch nacheinanderfolgende Auf-
nahme von Gradientenechos in drei Raumrichtungen 148t sich die Mikrospule lokalisieren
(Abb. 2.11).

Innerhalb von Geweben kann es insbesondere an Grenzflichen zu Suszeptibilititsspriingen
Ay und damit zu zusitzlichen Magnetfeldgradienten kommen, was zu einer lokalen Ver-

schiebung Ax der Lage des Maximums x, fiihrt:

xMessung = xO + Ax (23)
HF
A (04 (04 (04

Gschicht

Akq. o
GFrequenz

Akq. «

GPhase

Abb. 2.11: Sequenzschema zur Lokalisation einer Mikrospule in drei Raumrichtungen. Nach nicht-

selektiver Anregung (Flipwinkel o) wird ein Gradientenecho in jeder Raumrichtung aufgenommen.

Um den wahren Ort x¢ zu bestimmen, kann man zwei Echos mit Projektionsgradienten ent-
gegengesetzter Polaritit aufnehmen. Da sich dabei ausschlieBlich die Polaritét des externen
Gradienten dndert, nicht jedoch die der Suszeptibilititsspriinge, kann xo aus dem Mittel-

wert der zwei Projektionen bestimmt werden:
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xo=l( G a) ) mit < = x, A (2.4)

2 Messung essung Messung —

Um die Fehllokalisation Ay und Az zu eliminieren wéren so sechs Messungen nétig. Die
Anzahl der Messungen kann mit der sogenannten Hadamardkodierung [Dumo93] auf vier
reduziert werden. Fiir jede Projektion P; werden Gradienten in allen drei Raumrichtungen

x,y,z mit positiver (+) und negativer (—) Polaritdt nach folgendem Schema geschaltet:

Tab. 2.3: Polaritdt der Auslesegradienten bei Hadamardkodierung. Wahrend der Aufnahme von vier

Gradientenechos werden Gradienten unterschiedlicher Polaritét P; geschaltet.

x y z
2 - - -
P, + + —
Ps + - +
Py - + +

Der Ort der Mikrospule x 14Bt sich aus der Lage der Signalmaxima xy,q mit Hilfe der

Matrix Myadamard dekodieren:

-1 +1 +1 -1

. 1
x:MHadamard'xHad mit MHadamard:_ _1 +1 _1 +1 (25)

-1 -1 +1 +1

In dieser Dekodierung kommen positive und negative Wichtungen in jeweils gleicher

Anzahl vor, so daf} die Fehllokalisierung Ax in erster Ordnung eliminiert wird.

2.2.5 Magnetfeld von Mikrospulen

In diesem Abschnitt werden die elektromagnetischen Eigenschaften von kleinen Em-
pfangsspulen (Mikrospulen) vorgestellt, um das Projektionssignal eines Lokalisationsex-
perimentes theoretisch berechnen zu konnen. In Simulationen und Messungen wurde die
Genauigkeit bestimmt, mit der die Spulen im Raum lokalisiert werden konnen. Dazu
wurde das Empfangssignal der Mikrospulen simuliert, indem das Magnetfeld der Mikro-

spule berechnet wurde. Hierbei wurde das sogenannte Reziprozitdtstheorem (Umkehrbar
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keitsaussage) [Houl76, Insk98] fiir die Verkniipfung von induziertem Strom und zeitlich
veranderlicher Magnetfelder ausgenutzt.

Die Larmorfrequenz fy von Protonen betrdgt bei By=1,5 T etwa 64 MHz. Die Wellenldnge
A einer elektromagnetischen Welle dieser Frequenz in Wasser ist dann:

h=Sm-° _052m mit £ =¢,,_, ~80 (2.6)

fi foe

Hierbei ist ¢ und ¢,, die Lichtgeschwindigkeit im Vakuum und im Medium mit relativer
Dielektrizititskonstante €. Die typischen Dimensionen der verwendeten Spulen sind we-
sentlich kleiner (~1 mm) als die Wellenldnge. Deshalb darf eine quasistatische Nidherung
der Maxwell-Gleichungen durchgefiihrt werden und fiir die Simulation der Spulenempfind-
lichkeit das Magnetfeld fiir den Gleichstromfall betrachtet werden. Man erhélt zur
Berechnung eines Magnetfeldes B bei gegebenem Strom [/ und Pfad ! das Biot-Savart

Gesetz: R

B, I(dlxr) dB
: P

Abb. 2.12: Bio-Savart Gesetz. Bei gegebenem Strompfad / 148t sich das Magnetfeld B an jedem Punkt

P(x,y,z) durch Integration berechnen.

Hierbei ist r der Abstand des betrachteten Punktes P(x,y,z). Zur Berechnung des Magnet-
feldes wurden die geometrischen Parameter eines Katheterprototyps (Euronamics, Een,
Niederlande) verwendet (Windungszahl n/ Durchmesser dspue/ Lange lspue = 5/ 2 mm/ 1
mm). Der spiralformige Strompfad der in der x-z-Ebene liegenden Spule wurde mit der
Laufvariable 0 parametrisiert:
- dspule sin(0)
1(0) = 5 lpuO/n-m | mit O=[-n-mn-n] (2.8)
dspule cos(0)
Die Spulenachse ist hier parallel zur y-Richtung ausgerichtet. Die Ableitung d/ erhélt man
durch Differentiation und den Abstandsvektor r durch Subtraktion:
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A €0S(0) X+ dg, sin(0) /2
dl(0) = > a’spule /n-m |dO und r= y—dspule /n-m (2.9)
Spule Sln(e) Spule COS(G) / 2
ISZpule . lSpuleG "y
|r| =[x+ y +z7 4= a’Spule e —dspulez -cos(0) +dspulex -sin(0) —7

Mit (2.8) und (2.9) wurde das Magnetfeld nach (2.7) numerisch berechnet. Dazu wurde der
Strompfad in 50 &dquidistante Stiicke unterteilt. Eine feinere Unterteilung zeigte keine
signifikante Steigerung der Genauigkeit. Die Hin- und Riickleitung der Spule wurde in der
Modellierung vernachldssigt. Die transversale Komponente des Magnetfeldes wurde in
einer 256°-Matrix mit einer Kantenlidnge von 30 mm unter IDL 5.4 (RSI, Boulder, U.S.A.)
berechnet. Zur Simulation des Kathetersignals wéihrend eines Lokalisationsexperimentes
wurde das berechnete Magnetfeld auf eine Achse projiziert. Hierbei wurde angenommen,
daB3 das Kathetermaterial und Fixierung (Schrumpfschlauch) keinen Beitrag zum MR
Signal liefern. Der Katheter wurde in der Simulation als Hohlzylinder (Durchmesser /

Wandstiarke = 2,5 mm / 1,15 mm) modelliert.

2.2.6 Magnetfeldmessung

Zur vergleichenden Messung der Feldverteilung wurde eine dreidimensionale hochauflo-
sende FLASH-Sequenz an einem klinischen 1,5 T MR-Tomographen (Siemens Magnetom
Vision) implementiert (7E/ TR/ FOV/ Matrix/ Bandbreite/ oo = 13 ms/ 30 ms/ 30 mm/ 256/
65Hz/Pixel/ 10°). Die Mikrospule befand sich bei diesem Experiment im homogenen
Medium (Wasser) senkrecht zum Magnetfeld By im Isozentrum des Tomographen. Es
wurde nur das MR-Signal der Mikrospule aufgenommen und mit dem berechneten Signal
verglichen. Die Amplituden wurden hierbei mit einem variablen Faktor skaliert, da MR-
Signale nicht in normierten Einheiten gemessen werden.

In einem zweiten Experiment wurde das Projektionssignal nach nicht-selektiver Anregung
mit der Mikrospule aufgenommen und wiederum mit den berechneten Projektionssignal

verglichen.
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2.2.7  Visualisierung

Die Mikrospulen dienen zur Lokalisation eines Punktes am Operationsinstrument. Zur
Visualisierung des Katheterverlaufes eignen sich diese Spulen nicht, da das MR-Signal der

Mikrospulen in den MR-Bildern auf einen engen Sensitivititsbereich beschriankt ist. Um

Abb. 2.13: Kathetervisualisierung mit einem Twisted Pair Kabel als Empfangsspule [aus: Burl99]. Das
Kathetersignal (links) liefert einen positiven Kontrast {iber den gesamten Verlauf des Katheters und kann

mit dem Signal der Bildgebungsspulen (rechts) kombiniert werden.

diesen Nachteil zu umgehen, wurden bereits Empfangsspulen in die Wand von Kathetern
eingebracht, die iiber die gesamte Lange empfindlich sind [Burl99, Quic03a, Quic03b]. Als
Spule diente hier ein bifilar gedrehtes Kabel (Twisted Pair Kabel). Hiermit war es moglich,
einen positiven Kontrast entlang des Katheters zu erzeugen (Abb. 2.13, aus: Burl99). Im
Folgenden sollen zwei neue Spulenanordnungen vorgestellt werden, die Visualisierung und

Spitzenlokalisation miteinander kombinieren.

2.2.8 Visualisierung und Spitzenlokalisation

Eine Moglichkeit, Lokalisation und Visualisierung zu realisieren, ist die Verwendung von
zwel oder mehreren Empfangsspulen. Zur Lokalisation eignet sich eine Mikrospule,
wihrend zur Visualisierung eine Twisted Pair Spule verwendet werden kann. Dieser An-
satz war nicht umsetzbar, da der Platz des nutzbaren Lumens sehr eingeschrinkt war und
genau ein Mikrokoaxialkabel aufnehmen kann. Zudem miissen mehrere Empfangskanéle

des Tomographen verwendet werden, was die Zahl der Bildgebungsspulen einschrankt und
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die Rekonstruktionszeit erhoht. Aus diesem Grunde wurden zwei Spulenanordnungen
entwickelt, die nur ein einziges Kabel bendtigen und dennoch Visualisierung und

Spitzenlokalisation ermoglichen.

e Mikrospule und Twisted Pair Kabel
In einem ersten Ansatz wurde ein Katheter entwickelt, der an der Spitze eine Mikrospule

L zur Lokalisation besitzt und bei dem das Mikrokoaxialkabel durch eine Twisted Pair

Twisted Pair Kabel L,

A —

kleines Lumen

grofles Lumen

Abb. 2.14: Lokalisation und Visualisierung. Eine Mikrospule zur Spitzenlokalisation wurde mit einem
Twisted Pair Kabel zur Visualisierung verbunden. Das Twisted Pair Kabel befand sich im kleinen Lumen

des Katheters.

Spule L, zur Visualisierung ersetzt wurde. Dabei wurde aus lackiertem Kupferdraht (0
130 pm) zunéchst eine Mikrospule mit 16 Windungen gefertigt und dann das 7Twisted Pair
Kabel (Steigung pro Windung: 1 mm) aus den Enden gefertigt, so daB3 an der Katheter

Abb. 2.15: Katheter mit Mikrospule und Twisted Pair Kabel (links) und Transformator (rechts). Das
Twisted Pair Kabel zur Kathetervisualisierung wurde in ein Lumen des Katheters eingebracht. Der
Transformator sorgte fiir den Ubergang des erdsymmetrischen Aufbaus des Katheters zum unsym-

metrischen Aufbau des Vorverstarkers.
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spitze keine Lotstelle notig war. Abb. 2.14 zeigt ein Schema des Katheterprototypen und
Abb. 2.15 die Realisierung. Die gesamte Spule stellt eine erdsymmetrische Schaltung dar,
daB3 heiflt die verwendeten Leitungen haben gegeniiber Masse dasselbe Potential. Da die
Empfangskanile des Tomographen jedoch unsymmetrisch aufgebaut sind, mufite ein
Trenntransformator (Balun) entwickelt werden, um das Signal der Katheterspule detek-
tieren zu konnen [Kris02]. Dazu wurden zwei Twisted Pair Kabel so miteinander verdrillt,
daB eine gute Kopplung erreicht wurde (Abb. 2.15): der Transformator dimpfte ein Signal
bei 64 MHz in Transmission um nur 0,2 dB. Diese Dadmpfung war gegen die Verluste der
anderen Komponenten zu vernachlissigen, da das Mikrokoaxialkabel mit einer Ddmpfung
von 1,5 dB/m den groBten Anteil der Verluste des Gesamtsystems tragt. Ein
konventioneller Transformator mit Eisenkern konnte im Magnetfeld des MR-Tomographen
nicht verwendet werden.

Mit diesem Katheter wurden MR-Bilder und Projektionsdaten aufgenommen, um die
Effektivitit des Spulenanordnung beurteilen zu konnen. Im Vergleich zu einer Koaxial-
kabelanordnung wurden signifikant hohere Untergrundsignale aufgrund der schlechten

Abschirmung des Twisted Pair Kabels erwartet [ Leun95].

e Mikrospule und Twisted Pair Kabel mit Schaltelement

In einem zweiten Ansatz wurde zwischen die beiden Spulen L; und L, ein Schaltelement
(Diode D) eingefiigt [Ziihl03a]. Dazu wurde zunichst an der Spitze des Katheters eine
Mikrospule L; (8 Windungen/ @¥=2,1 mm) aus lackiertem Kupferdraht (¥=0.13 mm) ange-
bracht. Die Twisted Pair Spule L, (Steigung pro Windung/ Lénge: 10 mm/35 mm) wurde
aus dem Innenleiter des Mikrokoaxialkabels und aus Kupferdraht konstruiert (Abb. 2.16).
Ein nichtmagnetischer Kondensator C (1 nF, X7R-GO805, Lange / Breite / Dicke = 2,0
mm / 1,18 mm / 0,5 mm) wurde zwischen die Spulen eingefiigt. Eine nichtmagnetische
Diode D (BA 792, Philips, Lénge / Breite / Dicke =2 mm / 1 mm / 1,2 mm) wurde parallel
zur Mikrospule geschaltet. Mit dieser Schaltung wurde es moglich, iiber einen Gleichstrom
zwischen zwei Zustdnden hin- und herzuschalten (Abb. 2.17).

I[>0:

Fiir /> 0,5 mA stellt die Diode D eine signifikant kleinere Impedanz bei 64 MHz dar, als
die Mikrospule L, so dal L; deaktiviert wird.
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[=0:

Fiir einen verschwindenden Strom stellt die Diode D eine sehr hohe Impedanz dar und
beide Spulen L, und L, werden in Serie geschaltet. Wahrend der Signalautnahme ist der in-
duzierte Strom in den Spulen nicht grof3 genug, um die Diode kurzzuschlieBen.

In den Experimenten wurde ein Strom / = 1 mA verwendet, um zwischen den zwei

Koaxial-
kabel

SEEEEEESEREEEEEEE R EIRAEEIEEE R

Abb. 2.16: Katheterprototyp mit Lokalisationsmikrospule L; und Twisted Pair Spule L, zur Visualisie-
rung. An der Spitze des Katheters wurde eine Mikrospule angebracht und mit einer Twisted Pair Spule
und einem Kondensator in Reihe geschaltet. Eine nichtmagnetische Diode parallel zur Mikrospule er-
moglichte es, iiber einen Gleichstrom zwischen zwei Zustinden der Spulenanordnung hin- und

herzuschalten.
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Zustinden der Spulenanordnung zu schalten. Das Kabel und die elektronischen
Komponenten wurden mit Schrumpfschlauch fixiert. Der Maximaldurchmesser an der
Katheterspitze betrug 8 Fr (~2,7 mm). Zum Schalten zwischen den beiden Zustéinden des

Katheters wurde ein optisches Schaltsignal (7rigger, Abb. 2.18) des Tomographen ver-

L, D C
e—NYN——
L,
a)
L,
I=1mA
b)
L,
—
I=0mA L,
c)

Abb. 2.17: Schaltbild des Spulenanordnung (a) und Ersatzschaltbild mit (b) und ohne (c) Stromfluf3.

Die Mikrospule L, kann mit einem Gleichstrom / = 1 mA kurzgeschlossen werden.

wendet. Das optische Signal wurde mit einer Glasfaserleitung durch die hochfrequenz-
dichte Kabine in den Untersuchungsraum geleitet. Ein Empfanger (HFBR-2528, Agilent
Technologies, Palo Alto, U.S.A.) und ein TTL Invertierer (74HCTO04) konvertierten das
Lichtsignal in eine Gleichspannung. Als Stromquelle dienten zwei schwach magnetische
Lithiumbatterien (3,0 V, Silberkraft GmbH, Duisburg), die nahezu ohne Kraftwirkung im
Streufeld des MR-Magneten betrieben werden konnten. Der Ausgang (3,8 V) konnte mit
maximal 20 mA belastet werden. Dieser Gleichstromschalter (Konvertierer) wurde zwi-
schen dem Katheter und einem Netzwerk zur Leistungsanpassung (Kondensatoren C; und

C,,) eingefiigt.
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Uber einen variablen Widerstand R kann der Gleichstrom durch den Katheter justiert
werden. Eine Hochfrequenzdrossel schiitzt den optischen Empfanger vor hochfrequenten
Stromen wihrend der Anregung und trennt wéihrend der Datenaufnahme den optischen
Empfinger vom Empfangspfad des MR-Signals ab [Susi02]. Umgekehrt wurde der Vor-
verstdrker fiir das MR-Signal vor Gleichstromen mit einem Kondensator C = 2 pF (Gleich-
stromsperre) geschiitzt.

Die Schaltgeschwindigkeit des Netzwerkes wurde gemessen (Abb. 2.19). Dazu wurde ein
amplitudenmodulierbarer Diodenlaser (A=675 nm, Linos Photonics, Géttingen) mit einem
Rechtecksignal von 5 kHz moduliert und das Lichtsignal iiber eine Glasfaserleitung auf
den Empfinger gegeben. Mit einem Digitaloszilloskop (Tektronix TDS3012, Bracknell,

Sperre C, Vorverstirker
< ] IJ/ ‘e >
(1 A S
Katheter HEF-
Spitze Drossel

Glasfaser

I

— = — —
Konvertierer Gleichstrom-  Schutz-  Leistungs-
Pfad dioden anpassung

Abb. 2.18: Netzwerk der Leistungsanpassung und Gleichstromschaltung. Der Konvertierer wurde
zwischen Katheter und Netzwerk zur Leistungsanpassung eingefiigt. Uber einen Widerstand R konnte der
Schaltstrom justiert werden. Eine HF-Drossel schiitzte den optischen Empfanger. Der Vorverstirker fiir

das MR-Signal wurde mit einem Kondensator (C = 2 pF) vor Gleichstromen geschiitzt.

England) wurde das Referenzsignal zur Triggerung mit der Diodenspannung an der Spitze
des Katheters verglichen. Die gemessenen Zeitverzogerungen von 9 pus bei steigender und
15 us bei fallender Flanke waren um zwei Gréenordnungen kleiner als die der verwen-
deten Gradientenschaltungen, so da3 die Schaltung nicht mehr optimiert werden mufte.

In einem Phantomexperiment wurden MR-Bilder mit Gleichstromen bis zu 3 mA auf-
genommen, um zu evaluieren, ob der Gleichstrom durch die Twisted Pair Spule zu Feld-

verzerrungen im MR-Bild fiihrt. Dabei wurden keine Artefakte in der Néhe des Katheters
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aufgrund des Stromflusses beobachtet. Dies ist konsistent mit anderen Studien, bei denen
wesentlich hohere Strome (~100 mA) notig waren, um signifikante Bildartefakte aufgrund
von Feldinhomogenitéten zu erhalten [Glow99].

Der entwickelte Katheterprototyp wurde in einem Glasphantom und im Tierversuch ge-
testet. Dabei wurden MR-Bilder und Projektionsdaten zur Lokalisation in den zwei Schalt-
zustdnden aufgenommen, um die Effektivitit der Signalunterdriickung der Mikrospule zu

messen.

1.5_| T T T T
o - ceieren: | W

1.0F —— Diode _

Spannung [V]

0 50 100 150 200
t [us]

Abb. 2.19: Schaltgeschwindigkeit des Netzwerkes. Die Verzogerung bei steigender Flanke (9 ps) und
fallender Flanke (15 ps) zwischen Triggersignal (Referenz) und Diodenspannung waren ausreichend, da
wesentlich mehr Schaltzeit (> 1 ms) zur Verfiigung stand. Die Zeitkonstante bei fallender Flanke betrug

T=4ps.
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2.3 Hochfrequenzerhitzung

Katheter, die mit Mikrospulen bestiickt sind, bilden lineare Leiterstrukturen. Durch eine

Kopplung dieser Leitungen mit dem elektrischen Feld des HF-Senders wird iiber die

Ein-
kopplung Magnet

T Senderesonator T

2di " @

Senderesonator T

h

Magnet

Abb. 2.20: Versuchsaufbau zur Temperaturmessung. Die Katheterspitze wurde entlang der z-Achse in
typischer Position (A) und in extremer Position (B) verschoben und so unterschiedliche Kopplungen mit

dem E-Feld des Senderesonators erreicht.

Abschirmung des Kabels ein Strom induziert. Dieser Strom setzt sich am Ende der Leitung
als Verschiebestrom im Gewebe fort und kann zu einer starken Erhitzung an der
Katheterspitze fiihren [Nitz0O1, Oppe02]. Die Hochfrequenzerhitzung 148t sich durch
Strukturierung spezieller Koaxialkabel [Atal99] oder A/4-Drosseln [Ladd00, Quic01] redu-
zieren. In dieser Arbeit wurde die Erwdrmung eines aktiven Katheters im typischen Ak-
tionsradius des Katheters gemessen und mit dem Einbau einer externen Mantelwellen-
sperre reduziert [Duer90, Vioh02, Ziihl02c].

Ein aktiver Katheter (Euronamics, Een, Niederlande) wurde dazu in einen mit physiologi-
scher Kochsalzlosung gefiillten Silikonschlauch (Innendurchmesser: 10 mm) eingebracht.
An vier Positionen des Katheters wurde mit einem MR-tauglichen Fluoroskopthermometer
(Modell 3100, Luxtron, Santa Clara, U.S.A.) die Temperatur gemessen. Der Abstand

zwischen Katheter und Glasfasermef3fiihler betrug jeweils 2 mm. Fiir die Messung wurde
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eine TrueFISP-Sequenz (TR/a = 4,4 ms/ 70°, vgl. Abschnitt 1.3.2) verwendet, da diese
eine hohe HF-Belastung aufweist und starke Erwérmungen zu erwarten waren.
Die Temperaturerhohung wurde bei verschiedenen Anordnungen des Katheters im MR-

Tomographen gemessen, da die Erwdrmung stark von der geometrischen Lage der Leiter-

Abb. 2.21: Verwendete Mantelwellensperre (links) und schematischer Aufbau (rechts). Ein Koaxialkabel
wurde um einen Teflonkern gewickelt. Diese Induktivitidt wurde mit einem Parallelkondensator C auf die
Resonanzfrequenz von 63,68 MHz abgestimmt. Fiir Mantelwellen stellt dieser Schwingkreis eine sehr

hohe Impedanz dar.

strukturen abhéngt. Abb. 2.20 zeigt den Versuchsaufbau zur Temperaturmessung. Sche-
matisch sind dort der Tomograph mit dem Senderesonator (Birdcage Resonator) und E-
Feldlinien gezeichnet [Oppe02, Jung99, S. 86]. Der Katheter befand sich entweder auf der
Hohe des Isozentrums (Pos. A) oder nahe der Bohrung (4 cm Abstand) des Magneten (Pos.
B). Die Position A befand sich im spezifizierten MeBfeld (FOV = 500 mm) des
Tomographen, in dem auch Interventionen durchgefiihrt werden. Die Position B beschreibt
geometrische Lagen, die zur Bildgebung und Intervention ungeeignet sind, die jedoch
wihrend der Intervention prinzipiell erreichbar sind. Die Mikrospule an der Katheterspitze
wurde parallel der z-Achse in unterschiedliche Positionen zum Isozentrum (z = 0 mm und
400 mm) gebracht.

Zwischen Katheter und Abstimmkreis wurde eine auf die Resonanzfrequenz des Tomogra-
phen abgestimmte Mantelwellensperre geschaltet, die fiir Strome auf dem AuBenleiter der
Koaxialleitung eine hohe Impedanz darstellt und den induzierten Strom dampft. Die
externe Mantelwellensperre [Tisc39, Kris02, Ziihl02¢c] wurde aus doppelt geschirmtem
50 Q-Koaxialkabel (RG178) aufgebaut (Abb. 2.21). Zur Bildung des Schwingkreises

wurde das Kabel in sechs Windungen um einen Teflonkern (Durchmesser: 20 mm)
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gewickelt. Neben der erwiinschten Induktivitit erzeugte dieser Aufbau auch eine
Kapazitit, die sich zwischen den Kabelwindungen ausbildete. Zur Feinabstimmung auf die
Resonanzfrequenz des Tomographen von 63,68 MHz wurde ein Parallelkondensator
hinzugefiigt. Fiir resonante Mantelwellen stellt der entstandene Schwingkreis eine sehr
hohe Impedanz dar und dampft diese.

In einem zweiten Schritt wurde die Mantelwellensperre in das gesamte Anpassnetzwerk

Abb. 2.22: Netzwerk zur Leistungsanpassung mit Mantelwellensperre fiir drei Mikrospulen. Das Netz-
werk wurde auf Streifenleitungen (Z = 50 Q) aufgebaut. Die Mantelwellensperre wurde mit Semi-Rigid

Kabeln und hochspannungsfesten Kondensatoren realisiert.

der Katheterspule integriert. Es wurde ein Parallelschwingkreis aus einer Spule (Windun-
gen: 5, ¥~6 mm) aus Semi-Rigid Kabel (0 0,83 mm, Z = 50 Q) und hochspannungsfesten
Kondensatoren (C = 56 pF, ATC 100B, San Diego, U.S.A.) aufgebaut und auf 63,68 MHz
abgestimmt (Abb. 2.22). Die hochspannungsfesten Kondensatoren waren notig, da tibliche
Rohrenkondensatoren durch die hohen induzierten Spannungen zerstért werden konnen.
Fiir Stréme auf dem Innenleiter wirkt die Mantelwellensperre wie eine zusdtzliche Leitung
einer Lange [ (/~100 mm) und transformiert die Impedanz der Anordnung (vgl.
Anhang A). Daher mufite das nachfolgende Netzwerk so angepalit werden, dall diese

Transformation gerade wieder ausgeglichen wird.
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2.4 Sequenzschema

In dieser Arbeit wurde ein MeBablauf (Sequenzschema) entwickelt, der die Lokalisierung
von Mikrospulen mit MR-Bildgebung kombiniert: Zwischen zwei Bildern wurden hada-
mardkodierte Projektionen aufgenommen und so die Position einer oder mehrerer Mikro-
spulen lokalisiert. Zur Steigerung der Zeitauflosung wurden duBere Zeilen des k-Raums
mehrfach verwendet (View Sharing). Bildartefakte konnten durch zusitzliche Pulse
minimiert werden, die die dynamische Gleichgewichtsmagnetisierung (Steady State) spei-
chern und préparieren. SchlieBlich wurden mit schwachen Dephasiergradienten storende
Hintergrundsignale in MR-Bildern und Projektionsdaten unterdriickt. Die Sequenzen
wurden an einem klinischen 1,5 T MR-Tomographen (Siemens Magnetom Symphony,
Siemens Medical Solutions, Erlangen) implementiert. Die einzelnen Entwicklungsschritte

sollen im Folgenden erldutert werden.

2.4.1 Kombination von Bildgebung und Lokalisation

In Abb. 2.23 ist die prinzipielle Abfolge von Bildaufnahme und Lokalisationsmessung
gezeigt. Zwischen der Aufnahme zweier Bilder wurden vier hadamardkodierte Pro-
jektionen zur Lokalisation von Mikrospulen aufgenommen. Die Bildrekonstruktion und
Analyse der Projektionsdaten (x;,1;,z;) erfolgten zur Laufzeit der Sequenz. Die Position der

[T [
MR-Bild Projektionen MR-Bild Projektionen

[ III)
Zeit

Abb. 2.23: Sequenzschema. Zwischen der Aufnahme von den k-Raumdaten der MR-Bilder wurden zur

Lokalisierung von Mikrospulen vier hadamardkodierte Projektionen aufgenommen.

Mefschicht des nichsten MR-Bildes wurde verschoben, so daB3 sich eine Mikrospule
innerhalb der MefB3schicht befand [Leun95, Ziihl02a]. Lagen Positionsdaten von nur einer
Mikrospule vor, so fand nur eine einfache Verschiebung der Schicht statt. Die Orientierung
der Schicht wurde beibehalten. Bei drei Spulen konnten die Positionsdaten verwendet

werden, um zusitzlich die Schichtorientierung zu definieren. Die Voraussetzung dafiir ist,
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dafl die Positionen der Spulen nicht kollinear sind. Bei Kenntnis der Positionen von nur
zwei Spulen wurde die Schichtorientierung so gelegt, dal3 sich beide Spulen innerhalb der
MeBschicht befanden. Dabei wurde als weitere Nebenbedingung eine verschwindende
Komponente des Normalenvektors der MeBschicht eingefiihrt, um eine eindeutige
Schichtdefinition zu erhalten. Um die Gleichgewichtsmagnetisierung innerhalb der MeB-
schicht nicht zu stéren, wurde die MeBschicht in Schichtauswahlrichtung nicht konti-
nuierlich verschoben, sondern in Schritten, die der Schichtdicke (typischerweise 5 mm)
entsprachen. Die automatische Schichtnachfiihrung und diskrete Schrittweite lieBen sich
zur Laufzeit der Sequenz abschalten und justieren.

In dieser Arbeit wurden zur Lokalisierung von Mikrospulen stets hadamardkodierte Pro-
jektionen aufgenommen (vgl. Abschnitt 2.2.4). Hierbei wurde fiir den nichtselektiven
Anregungspuls (tpys = 320 ps) ein kleiner Flipwinkel (o = 5...10°) verwendet. Zusétzlich
wurde nach der Datenaufnahme die Transversalmagnetisierung mit starken Gradienten
zerstort (Spoiler). Das verwendete Gesichtsfeld war stets 500 mm bei einer typischen
MatrixgréBe von 512, womit die Ortsauflésung der erreichbaren Detektionsgenauigkeit der
Mikrospulen aufgrund ihrer magnetischen Eigenschaften entsprach. Die erreichte Zeitauf-
16sung fiir die Lokalisierung lag bei 25 ms (TE/TR = 3,0 ms/ 6,3 ms).

2.4.2  View Sharing

Fiir die Durchfiihrung von Interventionen unter MR-Beobachtung ist eine hohe Bildrate
wichtig, um eine moglichst kontinuierliche Abfolge von MR-Bildern zu erhalten. Zur Stei-

gerung der Zeitauflosung wurden Teile des k-Raumes zur Rekonstruktion zweier Bilder

Bild 2

Bild 1 Bild 3 Zeit

Abb. 2.24: View Sharing. Zur Steigerung der Zeitauflosung wurde ein ABCB-Schema der k-Raum-
abtastung implementiert. Das zentrale k-Raumdrittel B wird fiir jedes MR-Bild aufgenommen, wahrend

die duBleren k-Raumdrittel A, C jeweils fiir zwei Bilder verwendet wurden.
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verwendet, so da3 nicht fiir jedes MR-Bild alle k&~-Raum Zeilen neu aufgenommen wurden.
Dabei wird das k-Raumzentrum mit einer hoheren zeitlichen Auflésung abgetastet als die
duBeren k-Raumzeilen. Dieses Verfahren nennt man View Sharing [Ried88, Buss99]. Ein
wichtiges Anwendungsgebiet ist die Aufnahme von zeitaufgeldsten, kontrastverstirkten
3D MR-Angiographien. Hier soll der Durchflu eines Kontrastmittelbolus beobachtet
werden konnen, so dafl die Zeitauflosung eine besonders wichtige Grof3e ist. Ein Beispiel
fiir eine View Sharing Sequenz ist die sogenannte TRICKS-Sequenz (ZTime Resolved
Imaging of Contrast Kinetics) [Koro96, Mist98, Du02, Mado02].

In dieser Arbeit wurde ein einfaches Schema des View Sharing implementiert, bei dem die
auBeren Drittel A, C des k-Raumes halb so oft abgetastet wurden, wie das zentrale Drittel
B des k-Raumes (Abb. 2.24): Die dulBeren k-Raumdrittel A, C wurden fiir jeweils zwei auf-
einanderfolgende MR-Bilder verwendet, und so ein ABCB-Schema der A-Raumabtastung
realisiert. Die Aufnahme der A~-Raum Zeilen in den &uBeren Dritteln geschah stets von
hohen 4£-Raumkomponenten zu kleineren. Die Zeitauflosung wurde dadurch im Vergleich

zu einer Sequenz ohne View Sharing Technik um 33% gesteigert.

2.4.3 Bildkontraste

Die Details der zeitlichen Abfolge der Gradientenschaltung bestimmen den Kontrast in den
MR-Bildern. In dieser Arbeit wurden Gradientenechosequenzen verwendet, um eine mog-
lichst hohe Zeitauflosung zu erreichen. Hierbei wurden drei Sequenzvarianten implemen-
tiert. In Abb. 2.25 wird das Sequenzschema fiir die MR-Bildgebung gezeigt. Die Sequenz-
parameter sind in Tab. 2.4 zusammengefal3t.

FLASH

Eine FLASH-Sequenz (vgl. Abschnitt 1.3.1) wurde zur Navigation von MR-Kathetern und
Visualisierung der Morphologie und Kontrastmittel in schichtselektiver Darstellung imple-
mentiert. Typische Parameter waren hierbei: TE/ TR/ o = 1,8 ms/ 3,8 ms/ 30° bei einer
Bandbreite von 850 Hz/pixel. Nach der Datenaufnahme wurde die Transversalmag-
netisierung durch Gradienten zerstort und zusétzliche Echopfade durch Phasenvariation

unterdriickt (RF-Spoiling).
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Abb. 2.25: Sequenzschema fiir die MR-Bildgebung. Die Gradiententenschaltung stellt drei Sequenz-
varianten zur Verfiigung. Die TrueFISP-Sequenz wurde durch Austausch der Spoiler der FLASH-Se-
quenz (schraffiert) durch Rephasierer (grau) realisiert. Beim Angio-Modus wurde der schichtselektive

HF-Puls mit Auswahlgradient (gepunktet) durch eine globale Anregung ersetzt (vgl. Abschnitt 1.3).

Tab. 2.4: Sequenzparameter fiir die MR-Bildgebung und Lokalisation.

TE [ms] TR [ms] o [°]
FLASH 1,8 3.8 30
Angio-Modus 1,5 3,5 90
TrueFISP 1,8 3,8 70
Lokalisation 3,0 6,3 5...10

Angio-Modus

Der schichtselektive HF-Puls der FLASH-Sequenz wurde in einer zweiten Sequenz-
variante, dem Angio-Modus, durch eine globale Anregung mit hohem Flipwinkel o = 90°
ersetzt. Die MR-Bilder sind dann eine Projektion des angeregten Volumens auf die MeB-
schicht. Aufgrund des hohen Flipwinkels werden Gewebe mit langer Relaxationszeit 7
gesittigt und nur Gewebe mit kurzer Relaxationszeit tragen zum MR-Signal bei (vgl.

Gleichung (1.29) und Abb. 1.8).
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Die Sequenz wurde verwendet, um den Transit eines Kontrastmittelbolus zu beobachten.
Dazu wurde iiber den aktiven Katheter Kontrastmittel (Magnevist, Schering AG, Berlin)
und physiologische Kochsalzlosung im Verhiltnis 1:3 gegeben (vgl. Abschnitt 2.5.2). Zu-
sitzlich konnte ein vor Gabe des Kontrastmittels aufgenommes Bild subtrahiert werden,
um die Blutgefile mit verstirktem Kontrast darzustellen. Typische Parameter waren
hierbei: TE/ TR/ o= 1,5 ms/ 3,5 ms/ 90° bei einer Bandbreite von 850 Hz/ pixel.

Zu einer weiteren Steigerung des Kontrastes der Blutgefdle trug die Einfiihrung eines
schwachen Dephasiergradienten bei. Hintergrundstrukturen konnen mit dieser Technik
effektiv unterdriickt werden (vgl. Abschnitt 2.4.4).

TrueFISP

Zur Navigation in BlutgefdBlen eignet sich die TrueFISP Sequenz, da Blut aufgrund des
giinstigen 7'/T>-Verhiltnisses in TrueFISP Bildern hell dargestellt wird. Typische Parame-
ter waren TE/ TR/ o = 1,8 ms/ 3,8 ms/ 30° bei einer Bandbreite von 850 Hz/pixel. Die Se-
quenz wurde realisiert, indem die Spoilergradienten der FLASH-Sequenz durch Repha-
sierer ersetzt wurden. Das RF-Spoiling wurde deaktiviert und stattdessen ein alternierendes
Anregungsschema verwendet (vgl. Abschnitt 1.3.2): Der Phasenunterschied zwischen zwei

aufeinanderfolgenden HF-Pulsen betrug 180°.

2.44 Dephasiergradienten

Ein Problem von Projektionsaufnahmen, wie sie in dieser Arbeit sowohl zur Lokalisation
als auch zur GefdBdarstellung verwendet werden, ist das storende Untergrundsignal von
ausgedehnten Strukturen. Das Untergrundsignal stammt aus nicht vollstindig geséttigtem
Gewebe und Kopplung der Mikrospulen mit den Bildgebungsspulen.

Die signifikanten Strukturen in den Projektionsdaten bestehen jedoch aus eng begrenzten
Strukturen im Ortsraum: Der Durchmesser von Blutgefdflen ist klein im Vergleich zum
Gesichtsfeld der Messung. In den Projektionsdaten liefert die Mikrospule ein eng lokali-
siertes Signal. Um diese groflen Signalstrukturen zu unterdriicken, wurden zusitzliche De-
phasiergradienten in Projektionsrichtung vor der Datenaufnahme eingefiihrt [Dixo086,
Unal98]. Homogene Strukturen der Grofe Ax werden ausgemittelt, sobald ein Phasen-

unterschied von 6 > wt erreicht wird:
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§=2my- [ABdt = 2my- [(G-Av)dt =2m-n mit n=1,2,3,.. (2.10)

Zur Veranschaulichung der Signalunterdriickung wurde das MR-Signal S(8) einer homo-
genen Struktur der Linge Ax berechnet. Hierbei wurde iiber Ax eine lineare Phasen-
verteilung ¢(x) mit @(0) =0 und @(Ax) =05 angenommen, die durch den Dephasier-

gradienten erzeugt wird. Sobald die Bedingung 6 =2n-n (2.10) erfiillt ist, interferieren

Amplitude [w.E.]
o
'S

o
N

0.0f
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Abb. 2.26: MR-Signal S(8) einer homogenen Struktur der Linge Ax in Abhéngigkeit vom Dephasier-
winkel d. Eine vollstindige Signalausloschung wird beobachtet, wenn die Bedingung (2.10) erfiillt ist, da
dann jeweils zwei Spins destruktiv inteferieren (z.B. die beiden Spins in den Kreisen). Fiir alle anderen &

tritt eine starke Dampfung des MR-Signals auf.

jeweils zwei Spins destruktiv miteinander, und das gesamte MR-Signal verschwindet
(Abb. 2.26). Fiir alle anderen 6 wird das MR-Signal effektiv geddmpft.
Fiir S(0) erhilt man:

sin(6/2)

S()=5(=0)-F"

2.11)

In dieser Arbeit wurde ein dreieckformiger Gradient mit Rampenzeit 200 ps und einer
Gradientenstiarke von 2 bis 10 mT/m gewahlt. Bei dieser Einstrahldauer und einer Stirke

von 2 mT/m betrug Ax = 6 cm.
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2.4.5 Magnetisierungspriaparation

Zwischen der Aufnahme zweier MR-Bilder werden zur Lokalisation Projektionsdaten nach
nichtselektiver HF-Anregung aufgenommen, wihrend bei der TrueFISP- und FLASH-
Bildgebung schichtselektive HF-Pulse verwendet werden. Dieser Wechsel stort das dyna-
mische Gleichgewicht (Steady State) der Bildgebung innerhalb der MeB3schicht und erzeugt
Transversalmagnetisierung auBlerhalb der MeBschicht, was sich in Artefakten in den MR-
Bildern manifestiert.

Um diese Storungen zu minimieren, wurde das Signalverhalten von FLASH- und
TrueFISP-Sequenzen simuliert und Techniken zur Préparation der Gleichgewichtsmagneti-
sierung entwickelt.

Der dynamische Gleichgewichtszustand der FLASH-Sequenz hingt von der longitudinalen
Relaxationszeit 77, dem Flipwinkel o und der Repetitionszeit 7R ab und liegt direkt vor (+)
der HF-Anregung parallel zum statischen Magnetfeld B,. Die Datenaufnahme von vier
hadamardkodierten Projektionen wurden mit TRy okalisation ~ I Rrrasy realisiert. Fiir den Flip-
winkel o okatisation Wurde der Flipwinkel appasy der FLASH-Sequenz verwendet. Dadurch
wird die Magnetisierung innerhalb der MeBschicht nicht gestort. Die durch die nicht-
selektive Anregung der Lokalisationsmessung erzeugte Transversalmagnetisierung wurde
zuverléssig durch die Spoilergradienten der Lokalisations- und FLASH-Sequenz zerstort
(vgl. Abschnitt 1.3.1 und 2.2.4), so daB3 keine Artefakte in den MR-Bildern zu beobachten
waren.

Beim TrueFISP-Kontrast hingt der dynamische Gleichgewichtszustand Mss von den
Relaxationszeiten 7;, 7>, dem Flipwinkel o und der Repetitionszeit 7R ab. Im Gleich-
gewicht betrdgt der Winkel zwischen dufleren Magnetfeld By und Magnetisierung Mss
etwa a/2 (vgl. Abschnitt 1.3.2). Bei typischen MeBparametern wird erst nach 100 ... 200
Anregungen Mgs asymptotisch erreicht. Dieser Einschwingvorgang wird von Signal-
oszillationen begleitet, die zu Geisterbildern in den MR-Bildern fiihren. Bereits kleine Sto-
rungen der Magnetisierung Mss fithren erneut zu einem langen Einschwingvorgang und zu
Bildartefakten. Es wurden daher drei verschiedende Verfahren zur Priparation von Mgg
entwickelt und beziiglich ihres Signal-zu-Artefakt Verhiltnisses (S/A) miteinander vergli-

chen [Zihl02b].
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1. o/2-Methode

Einschwingvorgénge und Signaloszillationen lassen sich minimieren, indem vor Beginn
der TrueFISP Sequenz der urspriinglich longitudinal ausgerichtete Magnetisierungsvektor
um einen Winkel +o/2-Puls parallel zur erwarteten Gleichgewichtsposition eingestellt wird
[Deim94]. Nach Erreichen des Gleichgewichtes kann diese Magnetisierung zu jedem Zeit-
punkt mit einem -o/2-Puls in die z-Richtung zuriickgekippt und gespeichert werden. Mit
dieser Technik wurden z.B. nichtselektive Fettsittigungspulse in eine TrueFISP Sequenz
eingefligt, indem vor den Sittigungspulsen die Magnetisierung gespeichert und danach
wieder abgerufen wurde [ScheO1b].

Die Kombination von TrueFISP-Bildgebung und Lokalisation wurde ebenfalls mit zwei

a) b) 9)
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Abb. 2.27: Magnetisierungspraparation. (a) o/2-Methode, (b) TrueFISP-Lokalisierung und (c) TrueFISP-

Lokalisierung mit Préparation. In allen drei Verfahren wird die Gleichgewichtsmagnetisierung innerhalb
der MeBschicht erhalten. Die durch die Lokalisationsmessung erzeugte Transversalmagnetisierung aufler-

halb der MeBschicht wird zerstort.

o/2-Pulsen realisiert. Vor der Aufnahme von Projektionsdaten wurde die Magnetisierung
mit einem ersten -o/2-Puls entlang der z-Richtung gespeichert. Fiir die Akquisition von
vier Projektionen wurde ein sehr kleiner Flipwinkel (5°) verwendet, so dal} diese vier An-
regungen die gespeicherte Magnetisierung nur wenig verdnderten. Ein weiterer +a/2-Puls
praparierte die Magnetisierung wieder (Abb. 2.27 a).

Das Verhalten der Magnetisierung nach der Lokalisation wurde fiir dieses Verfahren
simuliert. Die Oszillationen des Signals bei Verwendung der o/2-Methode wurden fiir ty-
pische Parameter analysiert und mit dem Verhalten der Magnetisierung ohne Pradparation

verglichen.
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2. TrueFISP-Lokalisierung

Ahnlich der FLASH-Bildgebung wird der Gleichgewichtszustand innerhalb der MeB-
schicht genau dann nicht gestort, wenn die Lokalisationssequenz ebenfalls als TrueFISP-
Sequenz mit nicht-selektiver Anregung realisiert ist. AuBBerhalb der MeBschicht wird dann
die wihrend der Lokalisation angeregte transversale Magnetisierung refokussiert, da in alle
Raumrichtung das nullte Moment m des zeitlichen Gradientenverlaufes verschwindet.

Um die Transversalmagnetisierung aullerhalb der MeBschicht zu unterdriicken, wurde ein
TrueFISP-Sequenzablauf zur Lokalisation zwischen zwei gegenpolige Gradienten (G/ tpys/
fRampe = 20 mT/m/ 2600 ps/ 600us) in alle Raumrichtungen eingefiigt (Abb. 2.27 b). Der
Flipwinkel von schichtselektiver Bildgebung und Lokalisation war identisch (o = 70°). Fiir
Spins innerhalb der MefBschicht verschwindet das nullte Moment der zwei Gradienten, so
daB3 die Magnetisierung refokussiert wird. Der zweite Gradient zerstort jedoch die Mag-

netisierung (Spoiler) aullerhalb der MeBschicht.

3. TrueFISP-Lokalisierung mit Préparation

Eine weitere Moglichkeit, das Signal der transversalen Magnetisierung aullerhalb der
Mefschicht zu unterdriicken besteht in einer Kombination der a/2-Puls Methode mit einem
Spoilergradienten. Wieder speichert die erste schichtselektive -o/2-Anregung die Magneti-

sierung entlang der z-Richtung. Der daraufolgende Spoilergradient (G/ tpuy/ trampe =
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Abb. 2.28: Bildartefakte (links) und Profil (rechts). Die Stoérung der Gleichgewichtsmagnetisierung bei
TrueFISP-Sequenzen durch die Lokalisierung von Mikrospulen fiihrt zu Artefakten in den MR-Bildern.
Ein Signal-(schwarzer Kreis)-zu-Artefakt-(weiler Kreis)-Verhiltnis (S/A) wurde gebildet, um die
Verfahren zur Magnetisierungspraparation zu vergleichen. Zur Beurteilung der Homogenitit des Bildes
wurde ein zentrales Profil gelegt (schwarze Linie) und Sy, sowie AS gemessen.

Bildgebungsparameter: T7E/TR/o. = 2,6 ms/5,4 ms/ 70°
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20 mT/m/2600 ps/ 600us) zerstort auBerhalb der MefBschicht die transversale Mag-
netisierung (Abb. 2.27 c). Ein abschlieBender zweiter o/2-Puls ruft die gespeicherte Mag-
netisierung wieder ab.
Zum Vergleich der einzelnen Verfahren wurde ein Phantom mit zwolf Flaschen verwendet,
die mit Kontrastmittellosungen (Magnevist, Schering AG, Berlin) unterschiedlicher Kon-
zentration geflillt waren, so dafl longitudinale Relaxationszeiten 77 = 350 ... 1400 ms
erreicht wurden. Zur Bestimmung des Signal-zu-Artefakt Verhéltnisses (S/A) wurden ge-
eignete Bildregionen (Abb. 2.28) gewihlt. Die Homogenitidt H des Bildes wurde beurteilt,
in dem ein zentrales Profil durch das Bild gelegt wurde und der relative Intensitéts-
unterschied AS gemessen wurde:

H= I—A—S (2.12)

max

2.4.6 Gesamtes Sequenzschema

In (Abb. 2.29) ist das vollstindige Sequenzschema mit der o/2-Methode gezeigt, welches

die bereits erlduterten Sequenzelemente enthélt. Fiir die Aufnahme von MR-Bildern wurde
A A A [
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Abb. 2.29: Vollstindiges Sequenzschema mit o/2 Methode. Zwischen der Aufnahme zweier MR-Bilder
nach einem ABCB-Schema werden vier hadamardkodierte Projektionen aufgenommen. Zur Ansteue-

rung eines aktiven Katheters mit Schaltelement (vgl. Abschnitt 2.2.8) ist unten der Schaltstrom gezeigt.

ein ABCB-Schema (View Sharing) verwendet, so dall vier hadamardkodierte Projektionen
bereits nach der Aufnahme von 2/3 des k-Raums akquiriert wurden. Zur Ansteuerung eines
aktiven Katheters mit Schaltelement ist zusitzlich das Zeitschema des Schaltstromes

gezeigt (vgl. Abschnitt 2.2.8).
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2.4.7 Lokalisationsalgorithmen

e Bestimmung des Ortes
Aus den gemessenen Projektionsdaten wurde die Position der Mikrospule mit Hilfe der
Hadamardkodierung berechnet. Dies geschah mit einer Kombination aus Maximumsuche

und Schwellwertalgorithmus.
LA
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Abb. 2.30: Lokalisierungsalgorithmus. Nach der einfachen Maximumbestimmung x,; wurde um diese
Position mit einem Schwellwert (80%) ein Auswertebereich festgelegt und darin der Schwerpunkt

xs=1/2(x;+xg) bestimmt.

Zunidchst wurde im Amplitudensignal der Ort xy des globalen Maximums gesucht.
Darauthin wurden die beiden Orte um das Maximum x; und xg gesucht, bei denen das
Signal auf 80% des Maximalwertes abgefallen war. Als berechnete Spulenposition wurde

dann der Mittelwert xs = 1/2 (xp + xg) angegeben, falls |xs-xp|< 5 Pixel (4,8 mm).

e Konsistenztest

Dem Lokalisierungsalgorithmus folgte ein Konsistenztest, um fehlerhafte Messungen iiber
einen Vergleich mit vorangegangenen Messungen auszuschlieBen. Fehlmessungen konnen
durch defekte Mikrospulen oder Untergrundsignale und Artefakte in den Projektionsdaten
auftreten. Es wurde daher die jeweils aktuelle Position x, mit der Position x,; aus der
vorherigen Messung verglichen. Dabei wurde angenommen, da3 der Abstand der zwei

Positionen klein sein muB, da Lokalisierungsmessungen mit einer Rate von ~3 s™ durch
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gefiihrt wurden und sich in diesem Zeitraum die Position der Mikrospule durch Katheter-
oder Atembewegung kaum édnderte. Erst bei Abstinden |x,x - xa] > 20 Pixel (19,5 mm)
wurde angenommen, dal eine Fehlmessung vorliegt. Das entsprach einer Verschiebe-
geschwindigkeit des Katheters von 58 mm/s bei einer Bildrate von 3 s™. Diese Abhingig-
keit von der Verschiebegeschwindigkeit von der Bildrate wurde akzeptiert, da fiir typische
MeBparameter eine Bildrate von 2,5 s bis 3,5 s erreicht wurde. (Das entspricht Ge-
schwindigkeiten von 48 mm/s bis 68 mm/s.)

Im Falle einer Fehlmessung wurde x,; weiterhin als Schétzung der aktuellen Koordinate
verwendet und die Position der Mikrospule im MR-Bild nicht markiert. Nach drei
Fehlmessungen in Folge wurde die gemessene Position x, unabhingig von der
Abweichung akzeptiert, aber ebenfalls nicht markiert, da die Position x, nicht aus-
gezeichnet werden sollte. Dieser Konsistenztest der Spulenposition wurde fiir jede Mikro-

spule in allen drei Raumrichtungen durchgefiihrt.

e Nachverarbeitung
Das Signal der Mikrospule ist in den Projektionsdaten im Ortsraum eng lokalisiert, da der

Empfindlichkeitsbereich der Spule sehr viel kleiner ist als das Gesichtsfeld der Messung.
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Abb. 2.31: Normierte Filterfunktion. Niedrige k-Raumkomponenten, die rdumlich weit ausgedehnten

Strukturen entsprechen, werden unterdriickt und so Untergrundsignale im Ortsraum gedampft.
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Um breite Untergrundsignale zu unterdriicken, wurden niedrige k-Raumkomponenten,
denen ausgedehnte Strukturen im Ortsraum entsprechen, mit Hilfe einer Filterfunktion im
k-Raum unterdriickt (Abb. 2.31). Es wurde eine auf ky.x bezogene inverse Gaullkurve als

Filterfunktion f'gewéhlt, deren Breite a=0,4 empirisch bestimmt wurde:

f(k) =1-ex R it k|- R K| nd a=04 (2.13)
p az 2kmax ’ 2kmax ' .

Im Folgenden soll die Auswirkung des Filters gezeigt werden. Hierzu werden Ortsstruk-

turen durch einfache auf xy bezogene Gaullkurven der Breite b betrachtet:

g(xo):SOexp(—z—éj mit xo{— r .2 } (2.14)

2
2X,0 2X

max

Im néchsten Schritt wird die Fouriertransformierte g,(k) von g(x,) mit f(k)multipliziert:

g'(k)= f/%) exp(_k4b J[l —exp(—%ﬂ (2.15)

gy (k) S (k)

Das Signal S der Riicktransformierten g’(xo) = FT'I(g'(ko)) wurde in Abhéngigkeit von der
Breite b und des Parameters a bestimmt:

S=g'(x,=0) mit (2.16)

, x; / a’b’ a’
g ()CO) = SO eXp[-b—gj—So m 'eXp(—m'ng (217)

Eine hinreichend groB3e Unterdriickung groB3er Strukturen ist dann gegeben, wenn das Sig-

nal S um die Hélfte unterdriickt wird. Es muf3 dann gelten:
. 1 1
S, =8'(x)=-g(x)==5, (2.18)
2 2
Die Breite b leitet sich aus (2.17) und (2.18) ab:

41
bl/z =\/;; (219)

Die Parameter a,b sind nach Definition (2.13) und (2.14) dimensionslos. Abb. 2.32 zeigt

die Ddmpfung eines Signals mit Parameter b.
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Fiir die verwendeten Messparameter (FOV/ Matrix = 500 mm /512) muB (2.19) angepasst
werden. Fir die Breite b erhidlt man dann: 1,32 mm. Alle Signale, die eine rdumlich
grofBere Ausdehnung haben, werden um mehr als 50% geddmpft.

Das Signalrauschen hat oft sehr hohe k-Raumkomponenten, die durch diesen Filter nicht
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Abb. 2.32: Filterfunktion. Der Parameter b ist ein MaB fiir die riumliche Ausdehnung eines Signals. Fiir
b>1,29 wird das Signal um mehr als 50 % gedampft.

geddmpft werden. Das Nutzsignal jedoch, dessen Breite in der Groenordnung von ~2 mm
liegt, wird bereits geddmpft. Aus diesem Grund wurde ein signifikant schlechteres Signal-

zu-Rausch Verhiltnis in den gefilterten Projektionsdaten erwartet.
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2.4.8 2D-Bildrekonstruktion

Die Software zur Bildrekonstruktion und Koordinatenberechnung wurde vollstandig mit
der Entwicklungsumgebung des Tomographen (Image Calculation Environment, ICE) im-
plementiert. In Abb. 2.33 wird der Flufl der MR-Daten gezeigt. Am Steuerrechner (HOST)
wird der Meflablauf in Form eines Mefprotokolls festgelegt. Der Ablauf der Gradienten-

STEUERRECHNER (HOST)
« MeBablauf « Archivierung
- Bildanzeige
N\
MefBprotokoll MR-Bilder
HARDWARERECHNER BILDRECHNER
(MPCU) | Mdh (ALPHA)
- Gradienten « Bildrekonstruktion
. HFTAnregung‘ < Positions daten| + Nachverarbeitung
- Patientenmonitor
Sequenzsteuerung Rohdaten
TOMOGRAPH
- Gradienten « Datenaufnahme
« HF-Pulse - Verstirkung
« Digitalisierung (4DC)

Abb. 2.33: Datenflul. Am Steuerrechner (HOST) wird der MeBablauf in Form eines MeBprotokolls fest-
gelegt. Der Ablauf der Gradienten- und HF-Pulse wird vom Hardwarerechner (MPCU) gesteuert. Die
aufgenommenen Daten werden digitalisiert (Adnalog-Digital-Converter, ADC) und an den Bildrechner ge-
sendet. Dort findet die Bildrekonstruktion und Berechnung der Koordinaten statt. Die rekonstruierten Bil-
der werden zur Archivierung und Echtzeitanzeige an den Steuerrechner und die Spulenkoordinaten zur

Berechnung Schichtorientierung an den Hardwarerechner gesendet.

und HF-Pulse wird vom Hardwarerechner (MPCU) gesteuert. Die aufgenommenen Daten
werden verstdrkt, digitalisiert und an ein /CE-Programm auf dem Bildrechner gesendet.

Dort werden die Bilder rekonstruiert und die Koordinaten der Mikrospulen berechnet. Die
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rekonstruierten Bilder werden wieder an den Steuerrechner gesendet, auf dem die Archi-

vierung stattfindet und die MR-Bilder auf einem Echtzeitmonitor angezeigt werden kon-

nen. Die Koordinaten werden an den Hardwarerechner zur Berechnung der Schichtorien-

tierung und Position zuriickgegeben. Ausgangspunkt war ein bestehendes Programm (/ce-

ProgramOnline2D) fir die Rekonstruktion zweidimensionaler MR-Bilder zur Laufzeit der

Sequenz . Diesem Programm wurden weitere Funktionen hinzugefiigt:

Analyse der verwendeten Spulen

Vor Start der Sequenz wurde die aktuelle Spulenkonfiguration analysiert. Zunéchst
wurden die aktivierten Mikrospulen gezéhlt und den Empfangskanilen des Tomo-
graphen zugeordnet. War keine Mikrospule aktiviert, wurde eine Fehlermeldung aus-
gegeben.

Datenaufnahme

Die MeBdaten des Tomographen werden in einen seriellen Speicher (First-In-First-Out
buffer, FIFO buffer) abgelegt. Zu jeder k-Raumzeile von Daten gehoren Zusatzin-
formationen (Measurement Data Header, Mdh), in denen unter Anderem die Position
im k-Raum, die Schichtorientierung und Anweisungen fiir das Rekonstruktionspro-
gramm zu finden sind. Diese Zusatzinformationen wurden um folgende Parameter er-
weitert: Art der Daten (Bildzeile, Projektionsdaten), Bildkontrast (FLASH, TrueFISP,
2D Projektionen), View Sharing, Unterdriickung des Spulensignals fiir die Re-
konstruktion von MR-Bildern, Orientierungswechsel zur Laufzeit der Sequenz, Spei-
chern/Wiederherstellen einer speziellen Schichtorientierung und Speichern eines Bildes
zur automatischen Subtraktion eines Referenzbildes im Angio-Modus.
Projektionsdaten

Nach Aufnahme von vier Projektionen wurde der Lokalisierungsalgorithmus (vgl.
Abschnitt 2.4.7) gestartet und der Konsistenztest durchgefiihrt. Die aktuelle Position
wurde {liber eine schnelle Datenleitung an den Gradientenrechner iibertragen und dort
die neue Schichtorientierung und -position eingestellt.

Bilddaten

Nach der Aufnahme aller nétigen k-Raum Zeilen eines MR-Bildes wurden bei akti-
viertem View Sharing (vgl. Abschnitt 2.4.1) die fehlenden A-Raum Zeilen aus dem
vorherigen Bild kopiert und das MR-Bild rekonstruiert. Die Position der Mikrospulen
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wurde im Bild mit einem Kreuz markiert, wenn die Spulenposition konsistent zur
vorherigen Messung war und keine 2D Projektionsbilder aufgenommen wurden. Um
keine Bildinformation zu {iberschreiben wurde zur Markierung das 15. Datenbit
(16384=2"%) gesetzt, welches in der Bildgebung nicht verwendet wird. Das Bild wurde
nach optionaler Subtraktion eines Referenzbildes an den Steuerrechner gesendet, dort

dargestellt und in der Datenbank archiviert.

2.5 Phantomexperimente

2.5.1 FluBBphantom

Aus Glas wurde nach MR-Bildern einer menschlichen Aorta ein FluBphantom nachge-
bildet. Das Glasmodell wurde in einen Plexiglasbehilter eingefiigt und Anschliisse fiir

Silikonschlduche gefertigt (Abb. 2.34). Zur Simulation von BlutfluB wurde entweder eine

Abb. 2.34: Phantom. Aus Glas wurde ein Modell einer menschlichen Aorta nachgebildet und in einen

Plexiglasbehilter eingefiigt. Mit Hilfe einer Tauchpumpe kann der Blutflufl simuliert werden.

Tauchpumpe (Typ 01, 18 I/min,Conrad Elektronik, Hirschau) oder zwei Wasserreservoire
verwendet, die sich auf unterschiedlicher Hohe befanden. Uber Zwei-Wege Hihne (Biirkle
GmbH, Lorrach) konnte der FluB} in einzelnen Gefia3segmenten separat geregelt werden.
Katheter und Fiihrungsdrahte konnten iiber eine 8 Fr Schleuse in das Modell eingefiihrt
werden. Fiir Messungen mit dem Phantom wurde der Plexiglasbehilter mit Leitungswasser

gefiillt, um Signal von umliegendem Gewebe zu simulieren. In den gldsernen Blutgefia3en
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befand sich Wasser, welches mit Kontrastmittel (Magnevist, Schering AG, Berlin) ange-
reichert war. Mit diesem Phantom war es moglich, die Funktionalitidt der entwickelten
Katheter reproduzierbar zu testen und die Form der Katheterspitze (Konfiguration) den

Zielgefdfen anzupassen.

2.5.2 Kontrastmittelkonzentration

Um den Durchgang eines Bolus von Kontrastmittel beobachten zu kénnen, wurden 2D
Projektionsbilder mit hohem Flipwinkel (a=90°) aufgenommen (Angio-Modus, vgl.
Abschnitt 2.4.3). Der dreieckige Dephasiergradient zur Unterdriickung von Untergrund-
signalen betrug 2 mT/m bei einer Rampenzeit von 200 pus. Um das Signal-zu-Rausch Ver-
héltnis SNR zu optimieren, wurden verschiedene Konzentration von Kontrastmittel ver-
wendet. Dazu wurde der aktive MR-Katheter iiber die Schleuse in das Glasphantom
eingebracht und mit der Tauchpumpe ein Flufl von 145 ml/s um die Katheterspitze erzeugt
(Leitungswasser), was bei einer konstanten Geschwindigkeit tiber den GefdaBquerschnitt
einer mittleren Geschwindigkeit von 0,45 m/s entspricht. Uber den Katheter wurden Mi-
schungen aus physiologischer Kochsalzlosung und Gd-DTPA (Magnevist, Schering AG,
Berlin) unterschiedlicher Konzentration (1:1 ... 1:40) gegeben und das SNR bestimmt. Die
injizierte Menge betrug jeweils 10 ml bei einer Injektionsrate von 5 ml/s.

Zur Visualisierung von Ballonkathetern wurde der Ballon ebenfalls mit einer Mischung
aus physiologischer Kochsalzlosung und Kontrastmittel unterschiedlicher Konzentrationen
gefiillt (1:3 ... 1:100). Hier wurde ein Katheterprototyp mit einem 50 mm langem Ballon

verwendet und wiederum das SNR der 2D-Projektionsbilder bestimmt.

2.5.3 Gradientenlinearitit

Bei der Lokalisation wurde davon ausgegangen, da3 der Magnetfeldgradient zur Ortsko-
dierung linear innerhalb des Gesichtsfeldes ist. Um Fehler der Positionsbestimmung durch
nichtlineare Gradientenfelder abzuschitzen, wurde eine Vergleichsmessung mit einer
externen Referenz durchgefiihrt. Die Spitze eines aktiven MR-Katheters wurde dazu in
einem mit Wasser gefiillten Silikonschlauch fixiert und im Isozentrum des Tomogrophen
plaziert. Mit dem Versuchsaufbau konnten mit einem Lineal reproduzierbar Verschie-

bungen entlang des Magnetfeldes By (z-Richtung) und senkrecht dazu (x-Richtung) reali
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siert werden. Die so eingestellte Position der Mikrospule wurde mit der durch Projektions-

messungen ermittelten Position verglichen.

2.6 Tierexperimente

Die in den vorigen Abschnitten entwickelten Verfahren wurden schlieBlich an einem
Tiermodell (Schwein) evaluiert. Es wurde ein Katheter unter MR-Kontrolle in die Nie-
renarterie des Tieres eingeflihrt und dort 2D Projektionsbilder und zeitaufgeloste Angio-
graphien aufgenommen. Darauthin wurde ein Segment der Niere (Pol) mit {iber den Ka-

theter injizierten Mikrokiigelchen auf Gefdllebene verschlossen (Embolisation).

2.6.1 Katheterverfolgung und Visualisierung

Um den Katheter in das Blutgefialsystem einzufiihren, wurde aullerhalb des MR-
Tomographen eine 9 French Schleuse an die Femoralarterie operiert. Durch diese Schleuse
wurde der Katheter mit Hilfe eines MR-kompatiblen Fiihrungsdrahtes (Radiofocus Guide-
wire M, Terumo, Leuven, Belgien) eingebracht. In der Aorta wurde der Katheter meist
ohne Fiihrungsdraht in die Nierenarterie navigiert. Hierbei wurde die entwickelte
Echtzeitbildgebung mit automatischer Lokalisation der Katheterspitze und Schichtnachfiih-
rung verwendet.

Es wurden zwei verschiedene aktive Katheter eingesetzt: Ein Katheter mit einer Mikro-
spule zur Lokalisation diente zur Navigation im Blutgefa3. Es wurde mit einer koronaren
Schichtorientierung unter Verwendung des TrueFISP-Kontrastes gestartet. Zur Ver-
besserung der Bildqualitdt wurde die a/2-Methode (vgl. Abschnitt 2.4.5) zur Priparation
der dynamischen Gleichgewichtsmagnetisierung verwendet und mit Bildern ohne Magneti-
sierungspraparation verglichen. Mit einem weiteren Katheter, der zusétzlich mit einer
Spule zur Visualisierung (vgl. Abschnitt 2.2.7) ausgeriistet war, wurden Bilder mit aktiver

Visualisierungsspule aufgenommen und mit Bildern ohne Kathetersignal verglichen.
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2.6.2 Embolisation

e Motivation

Bei Patienten mit Nierenzellenkarzinom (renal cell carcinoma) wird oft vor der operativen
Entfernung (Resektion) des Tumors eine Embolisation des Tumorareals vorgenommen.
Eine Embolisation ist ein kathetergesteuerter GefdBBverschluss mit Gewebeklebern oder
Mikropartikeln. Diese prdoperative MaBBnahme soll den Tumor vorschédigen und die wih-
rend der Operation auftretenden Blutungen des gut mit BlutgefdBlen durchsetzten (hyper-
vaskuldren) Tumors verhindern. Dariiber hinaus wird auch das Verschleppungsrisiko von
Tumorzellen (Metastasierung) minimiert.

e Durchfiihrung

Wihrend der Navigation des Katheters wurde der TrueFISP-Kontrast zur Beobachtung des
Katheters und der BlutgefiBle verwendet. Wurde das Zielgefdl3 erreicht, so konnte der
Radiologe interaktiv den Kontrast wechseln und 2D-Projektionsbilder (Angio-Modus) auf-
nehmen. Die Position der Katheterspitze im Blutgefa3 wurde dann durch intravasale Injek-
tionen kleiner Kontrastmittelmengen verifiziert [Bock03a].

Zur genaueren Gefaldarstellung wurden ebenfalls zeitaufgeloste 3D-MRA-Datensétze auf-
genommen, bei denen wie vorher das Kontrastmittel iiber den Katheter injiziert wurde.
Hierbei wurde eine NaCl-Losung mit Kontrastmittel im Volumenverhéltnis 1:3 verwendet
(vgl. Abschnitt 2.5.2).

SchlieBlich wurde eine Embolisation eines Pols der Niere durchgefiihrt [Fink03]. Dies
geschah mit kleinen Acrylkiigelchen (Microspheres, 300 ... 700 um Durchmesser,
BioSphere Medical, Roissy-en-France, Frankreich), die durch den Katheter zusammen mit
einer NaCl-Kontrastmittellosung zu Visualisierung injiziert wurden. Die Anflutung des
Embolisates wurde in 2D-Projektionsbildern (Angio-Modus) beobachtet. AbschlieBend
wurde der Erfolg der Embolisation mit Hilfe einer zeitaufgeldsten Angiographie verifiziert,
in dem die Signalausfille in den embolisierten Arealen in den MRA-Datensétzen qualitativ

bewertet wurden.
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Ergebnisse

3.1 Lokalisierungsgenauigkeit von Mikrospulen

In dieser Arbeit wurden Katheter eingesetzt, die mit Mikrospulen bestiickt sind und mit

einer Projektionstechnik lokalisiert werden konnen. In diesem Abschnitt soll die Ge-

nauigkeit der Lokalisation abgeschitzt werden. Man kann grundsétzlich zwischen drei

verschiedenen Ursachen unterscheiden, die Einflu3 auf die Genauigkeit der Lokalisation

haben:

Magnetfeld von Mikrospulen

Das eng begrenzte Empfindlichkeitsprofil der Mikrospulen flihrt zu charakteristischen
Signal-Ortsverldufen, die zur Lokalisation verwendet werden. Die Struktur des Signals
kann zu einem Fehler fiihren.

Lokalisationsalgorithmus

Aufgrund der Struktur des Ortsverlaufes der Projektionen wurde eine Kombination aus
Maximumsuche und Schwellwertalgorithmus implementiert. Das Ergebnis des Algo-
rithmus kann mit einem Fehler behaftet sein, dessen Grof3e abgeschitzt wird.
Gradientenlinearitit

Die Projektionsmessung ist eine frequenzkodierte Messung. Die Kodierung wird mit
Gradienten erreicht, die insbesondere am Rand des Gesichtsfeldes keinen linearen
Verlauf mehr aufweisen. Diese Nichtlinearititen konnen zu einem weiteren system-
matischen Fehler fiihren, die prinzipiell durch das Einfiihren von Korrekturtermen

korrigierbar sind.

Im Folgenden werden die Fehler der Lokalisierungsmessung abgeschétzt.
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3.1.1 Magnetfeld von Mikrospulen

Das Magnetfeld einer Mikrospule wurde nach dem Bio-Savart Gesetz berechnet und
gemessen. In Abb. 3.1 wird exemplarisch das berechnete und gemessene Magnetfeld in
willkiirlichen Einheiten entlang der x-Richtung und y-Richtung gezeigt. Die x-y-Ebene
befand sich hierbei bei z = 2 mm, so daB sich die Spule und der Katheter gerade nicht mehr
in der betrachteten Schicht befanden, und daher im MR-Bild keine Signalausléschung
durch den Katheter beobachtet wurde.

Magnetfeld [w.E.]

-0.5E . . . \ \ iE \ \ \ ) . 3
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Abb. 3.1: Berechnetes (gestrichelt) und gemessenes (durchgezogen) Magnetfeld. Das Magnetfeld wird

hier exemplarisch bei z =2 mm entlang der x- und y-Richtung gezeigt. Der Kurvenverlauf wird qualitativ

richtig durch die Berechnung wiedergegeben.
Der Kurvenverlauf des experimentell bestimmten Signalverlaufes wird durch die Berech-
nung qualitativ richtig beschrieben. Insbesondere die rdumliche Ausdehnung des Feldes
wird korrekt wiedergegeben, so daBl die quasistatische Berechnung nach Bio-Savart eine
hinreichend gute Ndherung darstellt.
Zur Lokalisation von Mikrospulen wurde das Signal der Projektionen analysiert. In Abb.
3.2 wurden aus dem dreidimensionalen Datensatz des MR-Signals Projektionen in eine
Raumrichtung berechnet und mit gemessenen Projektionen verglichen. Die Signalstruktur
wird gut wiedergegeben: Die Lage der Maxima zwischen Berechnung und Messung
stimmen miteinander iiberein (Abweichung < 0,5 mm). Die Abweichungen resultieren aus
Suszeptibilitiatsunterschieden zwischen Katheter und umliegendem Signaltrager (Wasser).
Zur Berechnung des Projektionssignals wurde der Katheter zudem als Hohlzylinder
modelliert. Der reale Katheter bestand jedoch aus einem Schlauch mit zwei Lumina, was

zu einer systematischen Abweichung zwischen Messung und Berechnung fiihrt. Die
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Projektionen zeigten entweder eine Struktur mit zwei lokalen Maxima (Abb. 3.2, x-
Richtung), oder einem globalen Maximum (Abb. 3.2, y-Richtung), die je nach Orientierung
der Spule im Magnetfeld B, ineinander libergehen. Bei einer Struktur mit zwei Maxima
sind die Intensitdten nicht gleich, befinden sich jedoch in guter Ndaherung symmetrisch um
das Zentrum der Spule.

Zur automatischen Lokalisierung muf3 das Projektionssignal schnell und einfach analysiert

werden. Die einfachste Implementation verwendet einen Algorithmus, der das Maximum

Projektion [w.E.]

y [?nm]
Abb. 3.2: Berechnetes (gestrichelt) und gemessenes (durchgezogen) Projektionssignal. Der Kurven-
verlauf wird qualitativ richtig wiedergegeben: Insbesondere stimmt die Lage der Maxima iiberein. Die
Mikrospule befand sich genau im Isozentrum des Tomographen.

des Projektionssignals sucht. Liegt die Orientierung der Mikrospule allerdings so, dal} zwei

lokale Maxima im Projektionssignal auftreten, so findet der Algorithmus die Position des

linken oder rechten Maximums (z.B. Abb. 3.2, x-Richtung). Der Ort der Mikrospule
befindet sich in guter Ndherung genau zwischen den zwei Maxima, so dal} in diesem Fall
eine einfache Lokalisierung mit einer Maximumsuche fehlerbehaftet ist. Die Genauigkeit
dieser Methode wurde durch die Abweichung der Lage des Maximums von der Spulen-
position abgeschitzt und liegt in der Groenordnung der Spulengeometrie (~2 mm). Zur
Messung der Projektionen wurde daher ein Gesichtsfeld von 500 mm bei einer Matrix-

groffe von 512 Bildpunkten (Ax=0,98 mm) gewihlt, um die Signalstrukturen sicher

auflésen zu konnen.

3.1.2 Lokalisationsalgorithmus

Um die Genauigkeit der Lokalisation weiter zu steigern, wurde eine Kombination aus

Maximumsuche und Schwellwertalgorithmus (vgl. Abschnitt 2.4.7) implementiert, die
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insbesondere systematische Fehler minimiert, wenn eine Struktur aus zwei lokalen
Maxima vorliegt.

In Abb. 3.3 wird ein Projektionssignal gezeigt, das aufgrund der Orientierung der Mikro-
spule aus zwei lokalen Maxima unterschiedlicher Intensitit besteht. Die Lokalisation durch
eine Maximumsbestimmung ergab eine Position von xy = 9,3 mm. Mit dem Schwellwert-
algorithmus wurde eine Position von xg = 10,3 mm ermittelt. Dieser Wert gibt die
Spulenposition genauer wieder, da die lokalen Maxima symmetrisch um den Mittelpunkt

der Spule verteilt sind (vgl. Abschnitt 3.1.1).
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Abb. 3.3: Projektionssignal einer Mikrospule. Die Lokalisierung mit der Maximumsuche (xyy) war in den
hier gezeigten Daten aufgrund der symmetrischen Lage der lokalen Maxima nicht so genau wie der

Schwellwertalgorithmus (xg).

Fiir den Grenzfall einer Signalstruktur, die nur ein globales Maximum aufweist, liefern
Maximumsuche und Schwellwertalgorithmus dieselbe Position, da der Ort des Maximums
mit dem Signalschwerpunkt zusammenfillt. Fiir Spulenorientierungen zwischen diesen
beiden Grenzfillen ist entweder die Lokalisation durch die Maximumsuche oder der
Schwellwertalgorithmus genauer. Die Abweichung beider Methoden voneinander betrigt
typischerweise ~1 mm (= Spulenlénge / 2), so daB3 die Genauigkeit der Lokalisation mit
dieser GroBenordnung abgeschitzt wurde. Diese Lokalisationsgenauigkeit entspricht der

Auflésung der Lokalisationsmessungen (Ax=0,98 mm).
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3.1.3 Gradientenlinearitit

In einem Experiment zur Messung der Gradientenlinearitit wurde die Abweichung der mit
Projektionen gemessenen Spulenposition mit der in einem externen Referenzsystem ein-
gestellten Position in x- und z-Richtung vom Isozentrum verglichen. Die Projektions-
messung wurde mit einer Ortsauflosung von 1,125 mm durchgefiihrt. Eine analoge Mes-

sung in y-Richtung konnte nicht durchgefiihrt werden, da die Positionierung mit dem Re-

-150 -100 -50 0 50 100 150 -150 -100 -50 0 50 100 150
x [mm] z [mm]

Abb. 3.4: Differenz zwischen gemessener und eingestellter Position in x-Richtung (links) und z-Richtung
(rechts). AuBlerhalb des Isozentrum wurde ein Fehler von {iber 5 mm aufgrund von Nichtlinearititen der

Gradienten gemessen.

ferenzsystem in dieser Richtung nicht hinreichend genau war. Die Abweichung wird in
Abb. 3.4 gezeigt. Die GroBe der Fehlerbalken entspricht der Ortsauflosung. Aus der
Ausgleichsgeraden wurde eine Abweichung Ax, Az von mehr als 2 mm bereits fiir
x>36 mm und z > 72 mm beobachtet. Nur innerhalb dieses Bereiches um das Isozentrum
ist der systematische Fehler der Lokalisation aufgrund Gradientennichtlinearitdten kleiner
als die typische Mikrospulenldnge (2 mm). AuBerhalb dieses Bereiches hat die Nicht-
linearitdt der Gradienten den groBBten Anteil am Fehler der Lokalisationsmessung und kann
daher ohne Korrektur nie als Referenzmessung fiir externe Messungen dienen.

Da fiir die MR-Bildgebung dieselben Gradienten wie fiir die Lokalisationsmessung ver-
wendet werden, fiihren die Gradientennichtlinearititen auch zu einer Verzerrung der MR-
Bilder. Diese Verzerrung entspricht dem Fehler der Lokalisationsmessung, so dal3 eine
korrekte Markierung der Position der Mikrospule im MR-Bild moglich ist.

Die Nichtlinearititen der Gradienten des Tomographen sind bekannt und werden vom Her-

steller als Koeffizienten geeigneter Orthonormalpolynome angegeben. Diese konnen in
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Zukunft verwendet werden, um die gemessene Position zu korrigieren und die MR-Bilder

zu entzerren [Rome84, Glov86].

3.2 Empfangseigenschaften von Mikrospulen

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse von Reflexions- und Transmissionsmessungen
von Katheterspulen vorgestellt. Ziel der Messungen war eine Optimierung der Spulenpara-
meter, insbesondere der Windungszahl und Minimierung von Signalkopplungen der Spu-

len untereinander.

3.2.1 Transmission und Reflexion

Eine leistungsangepasste Katheterspule wies wie erwartet maximale Transmission und

minimale Reflexion bei 63,6 MHz (Abb. 3.5) auf. Allerdings zeigte sich, dall der Signal-

0 E T T T T T E —-41 E T T T T T
-10f 3 -42F 3
] o
o : =
2 -20F 1 -43F 3
s a
X E R4 E
2 -30F 3 E-44f 3
7] E c E
o E [<] E
= 3
-40F —45F
=50 1 1 1 1 PR —46 E 1 1 1 A L1
60 62 64 66 68 60 62 64 66 68
f [MHz] f [MHz]

Abb. 3.5: Reflexion und Transmission einer leistungsangepassten Katheterspule. Bei der Resonanz-

frequenz (~63.6 MHz) wird ein Signal minimal reflektiert und die Transmission ist maximal.

gewinn im Vergleich zu einer Transmissionsmessung ohne jedes Netzwerk zur Leistungs-
anpassung mit 3 ... 4 dB nicht hoch war. Dariiber hinaus war die Reflexion und Trans-
mission nur eine sehr schwach vom Fiillfaktor der Spule abhingig. Die Impedanz der ge-
samten Anordnung mit Mikrokoaxialkabel wurde hauptsédchlich von den elektromagneti-
schen Eigenschaften des Kabels bestimmt und nicht von der Mikrospule an der Spitze des

Katheters.
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3.2.2  Windungszahl

Zur Maximierung des Spulensignals wurde die Transmission der Mikrospulen in Abhéin-

gigkeit von der Windungszahl gemessen (Abb. 3.6). Das Transmissionssignal erreichte bei
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Abb. 3.6: Transmission in Abhéngigkeit von der Windungszahl. Ab acht Windungen war kein Signal-

gewinn mehr zu beobachten. Die verwendeten Mikrospulen hatten 5...9 Windungen.

sechs Windungen ein Plateau. Eine weitere Steigerung der Windungszahl fiihrte zu keiner
signifikanten Steigerung der Transmissionsleistung. Die entwickelten Katheterprototypen
hatten daher typischerweise 5...9 Windungen. Fiir eine sehr gro3e Anzahl von Windungen
wurde erwartet, da3 das Signal sogar wieder abnimmt, da in diesem Bereich ohmsche und
kapazitive Verluste die Empfangseigenschaften der Mikrospule bestimmen. Dieser Effekt
wurde bei Spulen bis 15 Windungen jedoch nicht beobachtet. Mikrospulen mit mehr Win-
dungen hétten die geometrischen Randbedingungen (Ldnge und Durchmesser) nicht mehr

hinreichend erfullt und wurden daher nicht untersucht.
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3.2.3 Anpassnetzwerk

Abb. 3.7 zeigt die Transmission aktiver Katheterspulen, bei denen sich (A) das Netzwerk
zur Anpassung aulBerhalb des Katheters befand und (B) die Anpassung direkt an der Spitze

des Katheters stattfand. Der Verlauf der Transmission in Abhingigkeit von der Frequenz
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Abb. 3.7: Transmission aktiver Katheter mit Netzwerk zur Anpassung auflerhalb des Katheters (A) und
an der Spitze des Katheters (B). Eine Anpassung der Spule direkt an der Spitze des Katheters fiihrte zu

keinem Signalgewinn, sondern sogar zu einem Signalverlust.

war fiir (A) und (B) dhnlich (3 dB-Breite A/B: 6,8 MHz / 5,3 MHz). Gegen die Erwartung
wurde fiir (B) sogar ein leichter Signalverlust (2 dB) beobachtet. Dies ist mit den Netz-
werken zur Leistungsanpassung zu erkldren, die aus Bauteilen mit unterschiedlichem Ver-
lustverhalten realisiert wurden, da jeweils andere Impedanztransformationen realisiert wer-
den muBte. Auch hier zeigte sich, da} die Signaleigenschaften der aktiven Katheter stark
duch die Eigenschaften des verwendeten Mikrokoaxialkabels bestimmt waren, welches
eine hohe Ddmpfung aufwies. Aufgrund dieser Messungen und der einfachen Realisier-
barkeit wurde die Leistungsanpassung stets aullerhalb des Katheters durchgefiihrt.

Eine Leistungsanpassung direkt an der Spitze des Katheters wiére viel schwieriger zu
realieren, da an der Spitze des Katheters weitere kleine und nichtmagnetische Kompo-

nenten angebracht werden miissten. Mit einer Anpassung an der Spitze lieBe sich aller
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dings mit einem idealen Mikrokoaxialkabel eine bessere aktive Entkopplung wihrend der
HF-Anregung erreichen. Bei einer Kabellinge von A/4 kann die niedrige Impedanz einer
wihrend der HF-Anregung kurzgeschlossenen Diode auf eine sehr grole Impedanz an der
Spitze des Katheters transformiert (vgl. Anhang A) und so ein Stromflufl an der Spitze

unterdriuckt werden.

3.2.4 Signalkopplung

Mit einer Anregungsspule wurde nur eine Mikrospule eines Katheters mit drei Mikro-
spulen angeregt und das transmittierte Signal der leistungsangepassten Empfangsspulen
gemessen: Die symmetrische Kopplungsmatrix K=K;;:(e; ® e;) beschreibt das transmittierte

Signal der j-ten Spule, wenn die i-te Spule angeregt wurde. Es wurde gemessen:

12 -19 -26
K=|-19 -12 -36|dB (3.1)
~26 -35 -12

Der Signalabstand betrug im schlechtesten Fall nur 7 (7 ... 23) dB.
In einer zweiten Messung wurde der Katheter durch nicht-koppelnde Widersténde gleicher
Impedanz ersetzt und wiederum eine Kopplungsmatrix K” gemessen, um die Kopplungen

durch das Netzwerk zu bestimmen:

~39 —63 -62
K=|-61 -42 -65|dB (3.2)
~57 —61 -43

Die Kopplungsmatrix ist nicht mehr symmetrisch, da hier das Signal aufgrund der kleinen
Kopplungen bereits ein sehr kleines SNR hatte. Der Signalabstand betrug im schlechtesten
Fall 19 (19 ... 24) dB.

Die Kopplung der drei Mikrospulen war hauptsidchlich durch den Katheter bestimmt und
nicht durch das Anpassnetzwerk. Dieses wurde so realisiert, dafl eine maximale Abschir-

mung der verschiedenen Kanile bautechnisch gewihrleistet ist.
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3.3 Visualisierung aktiver Katheter

In diesem Abschnitt werden MR-Bilder und Projektionsdaten gezeigt, die mit Katheter-
prototypen mit Visualisierungsspulen erstellt wurden. Hierbei wurde ein Katheter mit einer
Twisted Pair Spule zur Visualisierung und einer Lokalisationsspule bestiickt. In einem
weiteren Schritt wurden diese beiden Spulen mit einem Schaltelement voneinander ge-

trennt, so dall mit einem Gleichstrom zwischen zwei Zustinden des Katheters hin- und
hergeschaltet werden konnte.

3.3.1 Twisted Pair Spule und Mikrospule

Es wurde ein Katheterprototyp entwickelt, dessen Spitze mit einer Mikrospule zur Lokali-
sation bestiickt wurde. Das Mikrokoaxialkabel wurde durch ein Twisted Pair Kabel zur
Visualisierung ersetzt. Es wurden FLASH-Bilder des Katheterprototypen in einem Wasser-

phantom aufgenommen. Der Verlauf des Katheters war gut zu erkennen, wenn

Abb. 3.8: TrueFISP-Bilder mit der Katheterspule (links) und mit zusétzlichen Bildgebungsspulen (Mitte)
des Katheterprototypen (rechts). Der Verlauf der Spule war zu erkennen (offene Pfeile). Die Signal-

intensitdt der Mikrospule war jedoch wesentlich hoher (Pfeil). Eine Anpassung der Signalintensitdten war
daher nicht moglich.

ausschlieBlich das Signal der Katheterspule zu Bildrekonstruktion verwendet wurde. Das
Signal der Mikrospule wies im MR-Bild typischerweise eine siebenfach groflere Intensitit

als die Twisted Pair Spule (Swmikrospule/Stwisted Pair = 239/32) auf und iiberstrahlte Teile des
Bildes (Abb. 3.8, links). In MR-Bildern, bei denen zur Rekonstruktion das Signal von zu-

satzlichen Bildgebungsspulen verwendet wurden, war eine Anpassung der Signalintensiti



3.3 Visualisierung aktiver Katheter 87

ten von Katheterspule und Bildgebungsspulen nicht moglich, um gleichzeitig den
Katheterverlauf zu visualisieren, ohne iibersteuerte Signalintensitdten an der Katheterspitze
zu erhalten (Abb. 3.8, Mitte). Im klinischen Einsatz wiirde das starke Signal der Mikro-

spule anatomische Strukturen {iberstrahlen, was die Steuerung des Katheters erschwert.
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Abb. 3.9: Projektionssignal. Die Mikrospule an der Spitze fithrte zu einem scharfen lokalen Signal-
maximum (Pfeil). Breite Untergrundstrukturen aufgrund des Signals des Twisted Pair Kabels erschwerten

die automatische Lokalisation der Mikrospule.

In den Projektionsdaten fiihrte das Signal der Mikrospule zur Ausbildung eines scharfen
Maximums, welches zur Lokalisation verwendet wurde (Abb. 3.9). Die Twisted Pair Spule
zeigte wie erwartet breite Untergrundsignale mit Signalintensititen von iiber 60 % des
Maximums [vgl. Leun95]. In ungilinstigen Orientierungen iiberstieg das Untergrundsignal
sogar das Signal der Mikrospule, so dal eine Lokalisierung durch eine einfache
Maximumsuche fehlschlug.

Die gewiinschten Eigenschaften der Twisted Pair Spule wiahrend der Bildgebung und
Lokalisationsmessung sind gegensitzlich: Wihrend der Bildgebung soll die Twisted Pair
Spule ausreichend Signal des umliegenden Gewebes empfangen kdnnen, um den Katheter
zu visualisieren. Wéhrend der Lokalisation hingegen soll die Abschirmung des Twisted
Pair Kabels so grof} sein, dal3 keine Untergrundstrukturen in den Projektionsdaten entste-

hen. Ein moglicher Kompromif3 dieser beiden Bedingungen stellte das verwendete Twisted
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Pair Kabel mit einer kleinen Steigung (Pitch: 1 mm) dar. Dennoch war die Signalintensitat
entlang des Kabels fiir eine Visualisierung nicht ausreichend. Aufgrund der schwer
auszuwertenden Struktur der Projektionsdaten und der Schwierigkeiten, die Signal-
intensititen der Spulen in den MR-Bildern anzupassen, wurde dieses Spulenkonzept fiir

aktive Katheter nicht weitergefiihrt.

3.3.2  Schaltbare Mikrospule

Das Spulenkonzept mit Twisted Pair Spule und Mikrospule wurde um ein Schaltelement
(Diode und Kondensator) erweitert: Es wurden Experimente mit dem Katheterprototypen

mit schaltbarer Mikrospule L; und Visualisierungsspule (7wisted Pair Spule) L, durch

TrueFISP

Abb. 3.10: TrueFISP- (oben) und FLASH-Bilder (unten) mit unterdriicktem Spulensignal (links), deakti-
vierter (Mitte) und aktivierter (rechts) Mikrospule. Ohne Visualisierung der Spule war der Katheter nur
durch Signalausloschung erkennbar. Das Signal der Mikrospule wurde vollstindig mit einem Strom

I=1 mA unterdriickt. Die Position der Mikrospule wurde im MR-Bild markiert.
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gefiihrt. Der Katheter befand sich hierbei in einem Glasphantom, und es wurden FLASH-
und TrueFISP-Bilder mit den zwei Schaltzustinden aufgenommen (Abb. 3.10). Das Signal
der Mikrospule wurde im MR-Bild effektiv unterdriickt: Es war in den MR-Bildern kein
Signal der Mikrospule mehr beobachtbar. Der verwendete Schaltstrom (1 mA) fiihrte zu
keinen erkennbaren Bildartefakten. Um Artefakte durch Feldverzerrungen zu erzeugen ist
ein wesentlich hoherer Strom (> 100 mA) notwendig [Glow99]. In den TrueFISP- und
FLASH-Bildern war der Verlauf des Katheters klar erkennbar, wenn sich der Katheter
innerhalb der MefBschicht befand. Hierbei war zu beachten, dafl die relativen
Signalintensititen zwischen Bildgebungsspulen und Katheterspule angepasst werden
mussten. Dies war zur Laufzeit der Sequenz mit einem Regler eines externen User-
interfaces (vgl. Anhang B) moglich.

Zur Lokalisation der Katheterspitze wurden Projektionsdaten aufgenommen. Im aktivierten
Zustand (/ = 0 mA) dominierte das Signal der Mikrospule die Projektion (Abb. 3.11).
Dieses war in den Projektionen auf einen Bereich von ~10 mm beschrinkt. Die Maximum-
suche im Signal zur Lokalisation dadurch war stets erfolgreich durchfiihrbar, da die zu-

satzliche Twisted Pair Spule L, nur ein schwaches Untergrundsignal lieferte. Im kurz
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Abb. 3.11: Projektionsdatensatz im aktivierten (0 mA) und deaktivierten (I mA) Zustand der
Mikrospule. Die aktivierte Mikrospule dominiert das Projektionssignal. Die Twisted Pair Spule lieferte
nur ein schwaches Untergrundsignal, so dall der Lokalisationsalgorithmus erfolgreich durchgefiihrt

werden konnte. Die Mikrospule wurde effektiv mit dem Gleichstrom deaktiviert.
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geschlossenen Zustand (/ = 1 mA) wurde das Signal der Mikrospule sehr effektiv unter-
driickt und das relative Maximumsignal Suikrospule/ STwisted Pair VON 2,8 im aktivierten auf 0,4

im kurzgeschlossen Zustand reduziert.

3.4 Hochfrequenzerhitzung

In den Experimenten zur Hochfrequenzerhitzung wurde der Einflu von Mantelwellen-
sperren auf die Erhitzung der Katheterspitze untersucht.

Befand sich der Katheter in Position A, (Abb. 2.20, eine typische Position des Katheters
wihrend einer Intervention) so wurde ohne Mantelwellensperre eine Erwdrmung von 2,8 K
(tiber 3 min MeBzeit) an der Spitze gemessen (Abb. 3.12). In Position B, (eine Extrem-
position, wie sie wihrend einer Intervention nicht vorkommen sollte) wurde bereits nach
2 min ein Erhitzung von iiber 50 K detektiert und die Messung zum Schutz des Katheters
abgebrochen. Bei Verwendung der Mantelwellensperre verringerte sich die Erwdrmung auf

0,6 K (A;) respektive 7 K (B;) iiber 3 min MeBzeit. Befand sich der Katheter in den Posi-

Position A Position B
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Abb. 3.12: Temperaturanstieg in Abhdngigkeit von der Mef3zeit. Die Erhitzung der Katheterspitze wird
bei typischen Positionen (A) innerhalb des Gesichtsfeldes bei Verwendung von Mantelwellensperren auf

unter 1 K reduziert (Pfeile). In geometrisch ungiinstigen Lagen (B) wird die starke Erhitzung besonders

effektiv reduziert.

tionen A; und By, also in der Ndhe des Isozentrums, so reduzierte die Mantelwellensperre
die schwiéchere Erhitzung nicht mehr effektiv, da die effektive Einkoppellinge des Ko-
axialkabels reduziert war. Im Gesichtsfeld des Tomographen erreichte man jedoch eine

Temperaturerh6hung von unter 1 K.
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Der Temperaturanstieg war besonders stark ausgepragt, wenn sich der Katheter in voller
Liange im Tomographen befand (z = 400 mm), weil dann das elektrische Feld gut ein-
koppeln kann. In dieser Lage wirkte die Mantelwellensperre sehr effektiv, weil der Strom
tiber die Sperre flieBen musste. Der Temperaturanstieg entlang des Katheters war im Ver-
gleich zur Erh6hung an der Spitze in der Position B (10 K versus 1 K bei Verwendung der
Mantelwellensperre) klein und in der Position A vernachldssigbar. Der Einbau der Man-
telwellensperre war einfach zu realisieren. Sie minimiert die Erhitzung in vielen geometri-
schen Lagen sehr effektiv, allerdings nicht fiir jede beliebige Anordnung von Katheter und
Anregungsspule. Daher stellt die Verwendung einer Mantelwellensperre allein keine Lo-
sung des Problems der Hochfrequenzerhitzung dar; sie erlaubt es jedoch, die Gefahrdung
durch Erhitzung deutlich zu reduzieren. Insbesondere in dem typischen Aktionsradius des
Katheters, dem Gesichtsfeld des Tomographen, wurde die Erhitzung signifikant reduziert,

so daB in diesem Bereich eine Gefdhrdung minimiert wird.

3.5 Dephasiergradient

In Messungen wurde die Wirkung schwacher Dephasiergradienten untersucht. In 2D
Projektionsbildern (Angio-Modus) fiihrt der Dephasiergradient zu einer effektiven Unter-
driickung groBBer homogener Strukturen. Diese Gradienten wurden ebenfalls vor der Auf-
nahme von Projektionsdaten eingefiigt und die resultierende Signalstruktur mit rohdatenge-

filterten Daten verglichen.

3.5.1 Angio-Modus

Es wurden 2D Projektionsbilder bei verschiedenen Gradientenstérken (0 ... 6 mT/m) aufge-
nommen und das Signal-zu-Rausch Verhélnis SNR einer homogenen Struktur (Leitungs-
wasser) in MR-Bildern gemessen (Abb. 3.13). Die Blutgefifle aus Glas waren mit einer
Losung aus Leitungswasser und GD-DTPA gefiillt (7; < 300 ms), um einen starken
Kontrast zu erzeugen. Mit zunehmender Stirke G des dreieckformigen Dephasier-
gradienten (Rampenzeit: 200 ps) wurde eine steigende Signalunterdriickung der

homogenen Strukturen und damit ein sinkendes SNR beobachtet (Tab. 3.1).
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®
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Abb. 3.13: Dephasiergradient bei 2D-Projektionsbildern und Bildausschnittwahl zur Bestimmung des
Signal-zu-Rausch Verhédltnisses SNR. Mit steigender Stirke des Dephasiergradienten wurde der homo-
gene Untergrund effektiv unterdriickt. Bei zu starkem Gradient (6 mT/m) werden auch die Zielstrukturen

nicht mehr korrekt abgebildet. Als Kompromifl wurde eine Gradientenstérke von 2 mT/m gewéhlt.

Tab. 3.1: SNR als Funktion des Dephasiergradienten im Phantom.

G [mT/m] SNR
0 21
2 5
4 2,9
6 1,7

Bei einer Gradientenstirke von 6 mT/m wurden die Gefdlle des FluBphantoms bereits in-
homogen abgebildet (Durchmesser Glasaorta: 15 ... 20 mm), ohne das SNR weiter
signifikant zu verringern. Eine Gradientenstirke von 2 mT/m unterdriickte den Untergrund
bereits effektiv (23 % des urspriinglichen Signals) bei homogener Abbildung der

Zielstrukturen, so dal 2 mT/m fiir alle weiteren Messungen als Startwert festgelegt wurde.
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In einer tierexperimentellen Studie wurde ebenfalls das SNR im Angio-Modus fiir
verschiedene Gradientenstirken gemessen (Abb. 3.14). Die Bildausschnitte zur Bestim-

mung des SNR wurden in homogene Bildbereiche gelegt. Erwartungsgemall wurde auch

1 mT/m 1,8 mT/m 2,5mT/m

Abb. 3.14: MR-Bilder im Angio-Modus bei verschiedenen Dephasiergradienten. Das Hintergrundsignal
wurde bei einer Gradientenstirke von 2mT/m bereits effektiv unterdriickt. Die Niere mit ihrem Kelch-

system ist aufgrund vorheriger Gabe von Kontrastmittel deutlich zu erkennen.

hier bei einer Gradientenstike von ~2 mT/m eine effektive Unterdriickung der homogenen

Strukturen erreicht:

Tab. 3.2: SNR als Funktion des Dephasiergradienten.

G [mT/m] SNR
0 7,2
1 1,4
1,8 1,2
2,5 1,2

3.5.2 Projektionen

In Projektionsmessungen mit einem aktiven Katheter konnten Untergrundsignale durch
einen Dephasiergradienten (2 mT/m) ebenfalls unterdriickt werden (Abb. 3.15). Diese
Unterdriickung war bei Kathetern mit zusétzlichen Visualisierungsspulen besonders wich-
tig, da hier ein weiterer Beitrag zum Untergrundsignal durch die Visualisierungsspulen

erzeugt wurde. In ungilinstigen Fillen war das Signalmaximum nicht mehr durch die Lo
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Abb. 3.15: Unterdriickung von Untergrundsignalen in Projektionsdaten. Ein Dephasiergradient von

2 mT/m unterdriickte die Hintergrundsignale effektiv.

kalisationsspule an der Katheterspitze gegeben, sondern durch ein rdumlich ausgedehntes

Untergrundsignal. Dieses Signal wurde einerseits mit Hilfe des Dephasiergradienten und

andererseits mit einer Rohdatenfilterung (Abb. 3.16) unterdriickt. Um die beiden Verfahren

miteinander vergleichen zu konnen, wurde das Projektionssignal auf das Maximum nor-

miert und das Maximum der Untergrundsignalintensitit /y vor und nach Unterdriickung

bestimmt. Zuitzlich wurde eine mittlere Rauschintensitét /g abgeschétzt (Abb. 3.15).
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Abb. 3.16: Rohdatenfilterung. Kleine k~-Raum Komponenten wurden gefiltert und so das Untergrund-

signal unterdriickt.

Diese Auswertung wurde flir zwei Projektionsdatensdtze unter Verwendung eines De-

phasiergradienten (Abb. 3.15) und der Rohdatenfilterung (Abb. 3.16) durchgefiihrt. Die

Ergebnisse sind in Tab. 3.3 dargestellt.
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Tab. 3.3: Vergleich der Verfahren zur Unterdriickung von Untergrundsignalen.

Iy [w.E.] | Ix [W.E.] Iy [w.E.] | Ix [W.E.]
0 mT/m 0,47 0,04 Ungefiltert 0,34 0,8
2 mT/m 0,18 0,04 Gefiltert 0,28 0,15

Der Dephasiergradient unterdriickte das Untergrundsignal sehr effektiv auf 38% der
urspriinglichen Signalintensitdt, wihrend die mittlere Rauschintensitit bei diesem Ver-
fahren unverdndert blieb. Bei Verwendung des Rohdatenfilters wurde eine signifikante
Steigerung (Faktor: ~2) der mittleren Rauschintensitit beobachtet. Die gute Unterdriickung
des Untergrundsignals wurde durch die Steigerung der Rauschintensitét teilweise wieder
aufgehoben. Dies kann bei schwachem Mikrospulensignal dazu fiithren, dal das Signal der
Mikrospule kein globales Maximum mehr liefert und so der Lokalisationsalgorithmus
fehlschlagen kann. Der Dephasiergradient wurde auBlerdem eingesetzt, wenn die Mikro-

spule nur sehr schwache Signale lieferte.

3.6 Magnetisierungspriaparation

Bei der Kombination von schichtselektiver TrueFISP-Bildgebung und Lokalisation wird
der dynamische Gleichgewichtszustand der Magnetisierung gestort, was zu Artefakten in
den MR-Bildern fiihrt. So werden homogene Strukturen nicht mit konstanter Signal-
intensitédt abgebildet und zusétzliche Bilder (Geister) beobachtet. Die entwickelten Préapara-
tionsverfahren lassen sich miteinander vergleichen, indem die Homogenitit / und das Sig-
nal-zu-Artefakt Verhiltnis S/4 gemessen werden.

Dazu wurden zunéchst TrueFISP-Bilder ohne Lokalisation von Mikrospulen aufgenom-
men, um MR-Bilder mit ungestorter Gleichgewichtsmagnetisierung zu erhalten. In den
MR-Bildern (Abb. 3.17 oben) wurden nur sehr schwache Artefakte beobachtet und das
Signal-zu-Artefakt Verhéltnis S/4 (172) und die Homogenitét H (93%) bestimmt.

Wurden zwischen der Aufnahme zweier TrueFISP Bilder Projektionen zur Lokalisation
aufgenommen, sank die Homogenitdt der MR-Bilder auf 68% und die Signalintensitét der
Geisterbilder stieg signifikant an, so daBl S/4 auf 15 sank (Abb. 3.17 unten). Diese

Messung wurde ohne Magnetisierungspriparation durchgefiihrt.
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Ohne Lokalisierung S/A =172
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Abb. 3.17: TrueFISP Bilder ohne (oben) und mit (unten) Stérung des dynamischen Gleichgewichtszu-
standes. Durch die Stérung der dynamischen Gleichgewichtsmagnetisierung aufgrund der Projektions-
messungen zur Spulenlokalisation kam es zur Ausbildung signifikanter Artefakte (unten). Das Signal-zu-
Artefakt Verhiltnis S/4 sank von 172 auf 15. Zusétzlich wurde das Phantom stark inhomogen (H = 90%
> 68%) abgebildet.

3.6.1 o/2-Methode

e Simulation

Das Verhalten der Magnetisierung wéihrend TrueFISP-Bildgebung und Lokalisation wurde
simuliert. Ohne Préparation wurden nach der Lokalisation starke Oszillationen der Trans-
versalmagnetisierung beobachtet, da sich die Gleichgewichtsmagnetisierung erst langsam
wieder ausbildet (vgl. Abschnitt 1.3.2). Der Gleichgewichtszustand wird hauptsédchlich
durch die Zerstorung der transversalen Komponente der Magnetisierung gestort, wihrend
die Magnetisierung in longitudinaler Richtung nicht signifikant beeinflusst wird, da fiir die

Lokalisation vier Anregungen mit sehr kleinem Flipwinkel (5°...10°) verwendet wurden.
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Mit der o/2-Methode wird die Gleichgewichtsmagnetisierung entlang der z-Richtung ge-
speichert und nach der Lokalisationsmessung mit einem weiteren Puls wieder abgerufen,
was die Oszillationen wesentlich reduziert. Abb. 3.18 zeigt die Simulation des MR-Signals
nach der Lokalisationsmessung ohne Pridparation und mit der o/2- Methode

(Ty/ T/ TR/ oo = 600ms/ 130ms/ 3,8ms/ 70°). Zur Quantifizierung wurde ein Konvergenz-

0 50 100 150 200 250 0 50 100 150 200 250
Anregung Anregung

Abb. 3.18: Simulation der Modulationen ohne Préparation (links) und o/2-Methode (rechts). Ohne Mag-
netisierungspriparation wurden starke Oszillationen nach dem Lokalisationsteil (Flipwinkel: 10°) der Se-
quenz beobachtet. Diese lieBen sich mit der Zwei-Puls Methode signifikant innerhalb eines 5% Konver-

genzintervalls reduzieren. Simulationsparameter: 77/ 7o/ TR/ oo = 600ms/ 130ms/ 3,8ms/ 70°.

intervall von 5% um die Gleichgewichtsmagnetisierung definiert. Ohne Préparation wurde
dieses Intervall erst nach 151 Anregungen erreicht, wahrend mit der o/2-Methode dieses
Intervall bereits nach der ersten Anregung erreicht wurde. Bei der Simulation wurden ty-
pische Gewebeparameter (Tab. 1.1) verwendet.

e Experiment

Zur Beurteilung der Artefaktintensitit und Homogenitit der MR-Bilder wurden TrueFISP-
Bilder ohne Préparation und mit der a/2-Methode aufgenommen. In den TrueFISP-Bildern
(Abb. 3.19) wurde die Intensitdt der Artefakte reduziert (S/4=15 - 72) und die Homo-
genitit stieg gleichzeitig wieder an (H = 68% = 90%).

3.6.2 TrueFISP Lokalisierung

Es wurden zu dieser Technik keine Simulationen durchgefiihrt, da idealerweise der
Gleichgewichtszustand nicht gestort wird und die Einfliisse der Gradienten schwer zu

simulieren sind. Die Intensitit der Artefakte in den MR-Bildern wurde minimiert und S/4
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auf 46 gesteigert. Das gesamte Phantom wurde jedoch stark inhomogen (H = 16%) ab-
gebildet (Abb. 3.19). Eine Ursache hierfiir liegt in nicht vollig kompensierten Gradienten-
schaltungen. Dadurch werden in einem TE-Intervall zusétzliche Phasen akkumuliert, die zu
Signalausloschungen fiihren (vgl. Abschnitt 1.3.2). Zusétzliche, nicht zerstorte Magneti-
sierung auflerhalb der MefBschicht kann sich destruktiv mit Magnetisierung innerhalb der
MeBschicht {iberlagern und so weitere Signalvariationen erzeugen. Es ist nicht gelungen,
die Homogenitdt durch Wahl der Gradientenstirke und Gradientendauer zur Dephasierung

und Rephasierung wesentlich zu verbessern.

3.6.3 TrueFISP Lokalisierung mit Priaparation

Auch bei dieser Methode wurden keine Simulationen durchgefiihrt, da idealerweise die
Magnetisierung innerhalb der MeBschicht nicht gestért werden sollte. Die Intensitdt der
Artefakte in den MR-Bildern wurde effektiv minimiert und ein S/4 von 76 erreicht. Das
Phantom wurde jedoch inhomogen (H = 70 %) abgebildet (Abb. 3.19).

3.6.4 Methodenvergleich

In Tab. 3.4 sind die Ergebnisse der drei vorgestellten Verfahren zur Magnetisierungs-

priaparation zusammengefasst.

Tab. 3.4: Vergleich der Préparationsverfahren. Die a/2-Methode stellt den besten Kompromiss zwischen

Homogenitdt A und Signal-Artefakt Verhéltnis S/4 dar.

H [%] S/A

Keine Lokalisation 93 172
Keine Priparation 68 15
o/2-Methode 90 72
TrueFISP Lokalisation 16 46
TrueFISP Lokalisation mit ov/2 70 76

Bei Verwendung der a/2-Methode wurde die Intensitdt der Geisterbilder signifikant
reduziert und die Homogenitidt der MR-Bilder stark gesteigert. Der zusétzliche Zeitauf-
wand fiir die zwei verwendeten o/2-Pulse betrug mit der dazu nétigen Gradientenschaltung

zur Schichtauswahl 5,2 ms. Die Bildrate von typischerweise 2,5 s wird dadurch subjektiv
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o/2 Methode
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TrueFISP Lokalisierung

TrueFISP Lokalisierung
mit Préparation

Abb. 3.19: TrueFISP-Bilder mit Magnetisierungspréparation. Die o/2-Methode (oben), TrueFISP-Lokali-
sation ohne (Mitte) und mit (unten) zusétzlichen Préparationspulsen wurden hinsichtlich Homogenitit A

und Signal-zu-Artefakt Verhéltnis S/4 miteinander verglichen.

nicht vermindert, so dal dieses Verfahren in zukiinftigen Experimenten eingesetzt wurde.
In einer tierexperimentellen Studie wurde die Effektivitdt der o/2-Methode bestétigt: Ohne
Préaparation der Magnetisierung war das MR-Bild inhomogen und es wurde ein S/4 von 15
gemessen (Abb. 3.20). Bei Verwendung der o/2 Methode wurde das S/4 fast verdoppelt
(29). Hierbei war die Definition der Bildausschnitte zur Messung der Signal- und Artefakt-

intensitdt schwierig, da nur wenige homogene Bereiche des Bildes zur Verfligung standen.
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Ohne Priparation o/2-Methode
S/A ZTT

S/A Ly

Abb. 3.20: a/2-Methode in vivo. Ohne Magnetisierungspréparation (links) war das Bild inhomogen und
wies ein schwaches Signal-zu-Artefakt Verhéltnis S/4 = 15 auf. Dies konnte mit der o/2-Puls Methode
auf S/4 = 29 verdoppelt werden (rechts).

Zur Artefaktintensitdt trug nicht nur der Anteil bei, dessen Ursache in der gestorten Gleich-
gewichtsmagnetisierung lag, sondern auch Artefakte durch Pulsation und Atmung. Die Ho-
mogenitdt konnte hier nur qualitativ bewertet werden, wobei eine Verbesserung bei der
o/2-Methode beobachtet wurde. Bei weiteren tierexperimentellen Studien wurde diese Me-

thode verwendet.

3.7 Phantomexperimente

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse von Phantomexperimenten vorgestellt, bei
denen die Navigierbarkeit der aktiven Katheter getestet wurde. AuBlerdem wurden Kon-
trastmittelkonzentrationen festgelegt, mit denen der Bolus des Kontrastmittels im Angio-

Modus und Ballons zur Dilatation visualisiert werden konnen.

3.7.1 Navigation aktiver MR-Katheter

Abb. 3.21 zeigt eine Serie von TrueFISP-Bildern eines aktiven MR-Katheters mit zusétz-
licher Spule zur Visualisierung des Verlaufs nahe der markierten Katheterspitze.
Zusitzlich wurde die MefBschicht automatisch nachgefiihrt. Der Verlauf des Katheters

langs der Visualisierungsspule ist als positiver Kontrast erkennbar, wihrend der restliche
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Abb. 3.21: TrueFISP Bilder der Navigation eines aktiven MR-Katheters. Nach Optimierung der Konfigu-
ration der Katheterspitze war es moglich, die Spitze in die ZielgefdBe einzufiihren. Im MR-Bild war der

Katheter nur dann zu sehen, wenn er sich innerhalb der Mef3schicht befand.

Katheter nur als Signalausldschung innerhalb der MeBschicht abgebildet wird. Mit der
zusétzlichen Information iiber Form und Lage des Katheters war es mdoglich, die Spitze
sehr viel schneller und sicherer in die Zielgefale (hier das Modell einer Nierenarterie)
einzufiihren. Zudem konnte an diesem Prototypen die Form der Katheterspitze optimiert
werden. Mit einer um 45° abgeknickten Spitze wurde eine fiir die Nierenarterie gilinstige

Form gefunden, die das Einfddeln wesentlich erleichterte.

3.7.2 Kontrastmittelkonzentration

Zur Bestimmung der optimalen Kontrastmittelkonzentrationen wurden 2D Projektions-
bilder (Angio-Modus, TE/ TR/ a=1,5 ms/ 3,5 ms/ 90°) aufgenommen, um einerseits den
Transit eines Bolus (Konzentration Magnevist:NaCl-Lésung 1:1 ... 1:10) und anderseits
den Fiillvorgang eines Ballonkatheters (Abb. 3.22) zu beobachten (Konzentration 1:3 ...
1:100).

Aus der Bestimmung des Signal-zu-Rausch Verhéltnisses von dem Signalmaximum des
Bolus oder von dem gefiillten Ballon wurde die optimale Konzentration bestimmt. Fiir die
Darstellung von Blutgefdflen mit 2D Projektionsbildern stellte eine Konzentration von 1:3
... 1:5 einen guten Kompromif3 zwischen hohem SNR und mdglichst geringer Kontrast-
mittelmenge dar (Abb. 3.23). Bei der Visualisierung von Ballons wurde eine geringere
Konzentration benétigt, da es im Ballon zu keiner weiteren Vermischung des
Kontrastmittels mit Blut kommt. Zur optimalen Darstellung wurde eine Volumenverhéltnis

von 1:20 verwendet.
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Abb. 3.22: 2D Projektionsbilder. Der Durchgang eines Kontrastmittel Bolus (1:3) konnte gut beobachtet

werden (oben). Zur Visualisierung eines Ballons wurde eine 1:20 Konzentration verwendet (unten).
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0 1:6 1:41:3 1:2 1 Lo 1:20 1:10 1:5
- Bolus - Ballon
ok 3 oL .
0.1 1.0 0.01 0.10
Konzentration [Magnevist:NaCl] Konzentration [Magnevist:NaCl]

Abb. 3.23: Bestimmung der Kontrastmittelkonzentration. Mit einer Konzentration von 1:3 ... 1:5 konnte
der Bolus gut beobachtet werden (links). Ein Ballon konnte mit einer Konzentration von 1:20 visualisiert

werden.
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3.8 Tierexperimente Studien

In diesem Kapitel werden exemplarisch Ergebnisse aus einer Serie aus tierexperimentellen
Studien vorgestellt [Bock03c]. Es wurden an insgesamt 17 Schweinen (Alter: 3 ... 4 Mo-
nate, Gewicht: 24 ... 55 kg) Nierenembolisationen durchgefiihrt.

3.8.1 Lokalisierung und Visualisierung aktiver Katheter

Die Navigation eines aktiven Katheters von der Schleuse iiber die Aorta in das Zielgefal,
die Nierenarterie eines Schweines, wurde mit Hilfe des TrueFISP Kontrastes durchgefiihrt,

weil Blut aufgrund der Relaxationsparameter signalreich und mit hohem Kontrast zum

Abb. 3.24: Navigation in die rechte Nierenarterie. Ohne Kathetersignal konnte der Verlauf des Katheters
nur durch Signalausloschung beobachtet werden (links). Bei Verwendung der Visualisierungsspule
konnte die Lage im Blutgefal wesentlich besser erkannt werden (Mitte). In eine Skizze der Blutgefafe

und Nieren (aus: Nett03) ist die Lage des Katheters eingezeichnet (rechts).

umliegenden Gewebe dargestellt wird. In Abb. 3.24 sind Momentaufnahmen mit TrueFISP
Kontrast wahrend des Einfadelns des Katheters in die rechte Nierenarterie gezeigt. Die
Spitze der Mikrospule wurde markiert (Kreuz) und die MeBschicht automatisch nach-
gefiihrt. Ohne das Signal der Visualisierungsspule war der Verlauf des Katheters nur als

Signalausloschung zu erkennen (Abb. 3.24, links). Bei aktivierter Visualisierungsspule
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konnte Lage und Form der Katheterspitze wesentlich besser erkannt werden, so daB3 der
Katheter leichter navigiert werden konnte (Abb. 3.24, Mitte).

Bei einigen Experimenten gelang es, den Katheter innerhalb von 2 min in die Nierenarterie
einzufithren. Die Signalintensitit der Visualisierungsspule wurde wéhrend der Messung
mit einem externen Userinterface an die Intensitdt der Bildgebungsspulen angepasst. In
einigen Bildern war das Signal der Katheterspule {iber einen groBeren Bereich (~2...3
Katheterdurchmesser) verbreitert, da sich der Katheter wéhrend der Messung im pulsativen
Blutstrom bewegen kann.

Bei einigen Kathetern war die Lokalisation der Spitze im Verlauf der Experimente nicht
mehr reproduzierbar durchfiihrbar. Der Grund lag dann meist in defekten Katheterspulen
oder fehlendem Signaltrdger innerhalb des Katheters. In letzteren Féllen konnte die Lokali-
sation der Spitze durch Injektionen kleiner Kontrastmittelmengen stabilisiert werden. Feh-
lerhafte Messungen wurden dann iiberwiegend vom Konsistenztest der Rekonstruktions-

software erfolgreich erkannt und zur Schichtdefinition nicht verwendet.

3.8.2 Aktive Ballonkatheter

Der Prototyp eines aktiven Ballonkatheters (vgl. Abschnitt 2.2.2) wurde ebenfalls bei
Tierexperimenten eingesetzt. Es gelang nicht, diesen Katheter in die Nierenarterie
einzufiihren, da die Spitze zu steif war, so dafl nur eine Navigation innerhalb der Aorta
moglich war.

Abb. 3.25 (oben) zeigt TrueFISP-Bilder wihrend der Navigation des Ballonkatheters
innerhalb der Aorta. Die Mikrospule wurde markiert und die MefBschicht automatisch
nachgefiihrt. Oberhalb der Nieren wurde in den Angio-Modus gewechselt und 2D-Pro-
jektionsbilder aufgenommen (Abb. 3.25, unten). Das Kelchsystem und die Blase zeigten
hier aufgrund vorheriger Kontrastmittelgaben bereits einen starken Kontrast. Der Ballon
wurde mit einer Kontrastmittellosung aus physiologischer NaCl-Losung und GD-DTPA
(Magnevist) im Volumenverhéltnis 1:20 innerhalb von vier Sekunden gefiillt. Am Ende der
Fiillung konnte der Ballon mit einem hohen SNR (8,1) in den MR-Bildern beobachtet

werden.
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Abb. 3.25: Navigation und Visualisierung eines aktiven Ballonkatheters (rechts). Zur Navigation des
Katheters in der Aorta wurde die TrueFISP-Sequenz verwendet (oben). Der gefiillte Ballon selbst wurde

im Angio-Modus visualisiert (unten).

3.8.3 Angio-Modus

Nach Einfiihren des Katheters in die linke Nierenarterie wurde eine Kontrastmittellosung
(Konzentration 1:3) in die Nierenarterie injiziert. In den 2D-Projektionsbildern (Angio-
Modus) konnte der Transit des Kontrastmittels durch die Niere gut beobachten werden
(Abb. 3.26). In diesem Beispiel wurde ein Katheter mit zusdtzlicher Visualisierungsspule
verwendet. Das Signal dieser Spule konnte wéhrend der Kontrastmittelgabe (10 ml in
~10s) zur Lage- und Positionskontrolle verwendet werden. Das Kelchsystem der Niere
erscheint schon am Anfang der Zeitserie vor der Kontrastmittelinjektion hell, da bereits in

vorherigen Experimenten Kontrastmittel gegeben wurde.
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Abb. 3.26: Anflutung von Kontrastmittel in einer Niere. Wihrend der Gabe des Kontrastmittels lieferte
die Visualisierungsspule (Pfeil) des Katheters ein starkes Signal und konnte zur Positionskontrolle

verwendet werden.

3.8.4 Embolisation

Im Tierexperiment wurde das VerschlieBen von Blutgefilen (Embolisation) evaluiert.
Dazu wurde Embolisat zusammen mit einer Kontrastmittellosung (Volumenverhiltnis
1:20) iiber den Katheter injiziert. Die Anflutung des Embolisats in der Niere war im
Angio-Modus gut zu beobachten (Abb. 3.27). Danach wurde das Kontrastmittel vom Pa-
renchym der Niere nicht mehr aufgenommen (vgl. Abb. 3.26), da das Embolisat die Mikro-

blutgefialle (Arteriae arcuatae, Arteria interlobaris) verschlossen hatte.
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Abb. 3.27: Embolisation der rechten Niere eines Schweines. Das Embolisat wurde zusammen mit

Kontrastmittel injiziert, um die Akkumulation im Gewebe beobachten und darstellen zu kénnen.

3.8.5 Kontrastverstarkte 3D Angiographie

Zur Verifikation der Embolisation wurden dreidimensionale Angiographiezeitserien (7E/
TR/ o= 1,03 ms/ 2,8 ms/ 40°) mit einer Zeitauflosung von 6 s aufgenommen (sieben Pha-
sen, eine Leerphase). Eine Steigerung der Zeitauflosung wurde durch TRICKS-Abtast-
schemata [Koro96, Mist98, Du02, Mado02] erreicht. Das Kontrastmittel wurde liber den
Katheter injiziert. Nach Datenaufnahme wurde die Leerphase subtrahiert und Ansichten
der GefiBle und Nieren unter verschiedenen Projektionswinkeln berechnet (Maximum
Intensity Projection Rekonstruktion, MIP). In den MR-Bildern kann klar erkannt werden,
daB3 die embolisierte Niere kein Kontrastmittel aufnimmt (Abb. 3.28): Nach der Embolisa-
tion konnte das Kontrastmittel die embolisierte, rechte Niere nicht mehr passieren, so daf}

im MR-Bild die Niere nicht sichtbar wurde.

Abb. 3.28: Zeitaufgeloste Angiographie vor (links) und nach (rechts) Embolisation. Die embolisierte

Niere nahm kein Kontrastmittel mehr auf.
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3.8.6

FluBmessung

In einem weiteren Tierexperiment wurde nur das untere Segment (Pol) einer Niere voll-

stindig embolisiert. Im Verlauf des Experimentes kam es zu einem RiickfluB des Embo-
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Abb. 3.29: Fliegeschwindigkeit des Blutes in der Nierenarterie vor und nach Embolisation. Es wurde

das untere Segment der Nierenarterie embolisiert (rechts). Aufgrund von Riickflufl des Embolisates kam

es im oberen Pol zu einem teilweisen Verschlufl des Oberpols: Nur noch sehr wenig Kontrastmittel

konnte das Nierensegment passieren. Zur Verrifikation wurde die mittlere und maximale Blutfluge-

schwindigkeit vor und nach Embolisation gemessen (links).

lisates, was zu cinem teilweisen Verschlufl des oberen Poles fiihrte. Um die mit der

Embolisation assoziierte Reduktion des renalen Blutflusses nachzuweisen, wurde die
BlutfluBgeschwindigkeit in der Nierenarterie vor (7E/ TR/ VENC = 3.6 ms/ 17 ms / 75
cm-s”) und nach (TE/ TR/ VENC = 5.5 ms/ 27 ms/ 40 cm's™) Embolisation mit einer EKG-

getriggerten Phasenkontrastsequenz gemessen (Abb. 3.29). Die Messung fand in der

Nierenarterie statt, die sowohl den Unterpol als auch den Oberpol der Nieren versorgte.

Die tiber den Herzzyklus gemittelte Geschwindigkeit (und damit der renale Blutflu}) wur-

de von 21,5 cm/s vor Embolisation auf 3,48 cm/s reduziert.



Diskussion

In dieser Arbeit wurden methodische Entwicklungen fiir MR-gefiihrte, intravasale Inter-
ventionen durchgefiihrt. Die interventionelle Magnetresonanztomographie mit aktiven Ka-
thetern hat bisher nicht den Stand der klinischen Routine erreicht. In diesem Kapitel wer-
den die erreichten Ergebnisse diskutiert und Probleme vorgestellt, die zu l6sen sind, um In-
terventionen mit aktiven Kathetern unter MR-Kontrolle als ein sicheres und robustes Ver-
fahren zu etablieren.

Aktive Katheter

In dieser Arbeit wurden Katheter mit Mikrospulen verwendet, deren Spitze automatisch
lokalisiert werden konnte. Eine Erweiterung dieses Konzeptes stellte der Einbau einer Em-
pfangsspule dar, die fiir die Visualisierung des Katheterverlaufs nahe der Spitze verwendet
wurde. Dazu gebaute Katheterprototypen wurden in Phantom- und Tierexperimenten ge-
testet.

Es mussten fiir die Entwicklung dieser aktiven Katheter Mikrospulen, zusétzliche elektro-
nische Komponenten und Koaxialkabel in die Katheterprototypen eingebaut werden. Zu-
nidchst wurde das Mikrokoaxialkabel durch ein Lumen des Katheters gefadelt, an dessen
Ende eine Mikrospule angebracht wurde. Die Befestigung der Mikrospule und Lotstelle
bestand entweder aus Schrumpfschlauch oder Fliissigkunststoff und vergroferte den
Durchmesser der Katheterspitze um mindestens 0,3 mm (1 French). Zudem wurde die Fle-
xibilitdt der Spitze reduziert, so dall dadurch die Navigation des Katheters in die Zielgefdlle
erschwert wurde. In Weiterentwicklungen sollten daher Mikrospule und Kabel vollstindig
in die Wand des Katheters eingearbeitet sein, was bereits wahrend der Herstellung der Ka-
theter geschehen konnte. Ebenso konnen mit dieser Technik diinnere Katheter (2 ... 4
French) hergestellt werden, um auch kleinere Blutgefdfle ansteuern zu konnen. Einen wie-

teren Schwachpunkt stellt die Lotstelle zwischen dem Innenleiter des Koaxialkabels (~80



110 Diskussion

um) und dem AuBenleiter dar. Aufgrund der mechanischen Belastungen des Katheters
wihrend einer Intervention kann es leicht zu Briichen des Innenleiters an der Lotstelle
kommen. In Zukunft kann die Verbindung durch ein Bondingverfahren erreicht und die
wesentlich kleinere Kontaktstelle mechanisch (z.B. durch Verwendung von Teflonr6hr-
chen) stabilisiert werden.

Das verwendete Mikrokoaxialkabel stellte ein generelles Problem dar, da aufgrund der ho-
hen Dampfung das Kabel nicht als verlustfreier Leiter betrachtet werden konnte. Die Ei-
genschaften, die sich aus der Anordnung von Mikrospule und Kabel ergaben, wurden da-
her hauptséchlich von der Impedanz des Mikrokoaxialkabels bestimmt. Zudem hatte das
Kabel ein geringes Schirmmall, so dal Kopplungen mit anderen Spulen beobachtet wur-
den. Ein Kabel mit einer hoheren Abschirmung und geringeren Dampfung (bei unverin-
dertem Kabeldurchmesser) wiirde das SNR des Mikrospulensignals steigern und Kopplun-
gen minimieren.

Bei Verwendung mehrerer Mikrospulen konnte die MeBschicht in Lage und Orientierung
durch die Positionsdaten definiert werden. Dazu miifite jede Spule {iber ein Koaxialkabel
an jeweils einen Empfangskanal des Tomographen angeschlossen werden. Mit dem zur
Verfligung stehenden Rohmaterial ist es jedoch nicht gelungen, mehr als ein Mikrokoaxial-
kabel durch den Katheter zu fiadeln, ohne den Gebrauch von Fiithrungsdrihten einzuschrén-
ken. In einem anderen Ansatz konnten mehrere Mikrospulen an einen Empfangskanal des
Tomographen angeschlossen werden. Um die Position der Mikrospulen eindeutig zu be-
stimmen, miiite der Lokalisationsalgorithmus dann aber erheblich erweitert werden
[FlasO1], so daB es praktikabler erscheint, mehrere Koaxialkabel durch den Katheter zu
fiihren, und fiir jede Mikrospule einen separaten Empfinger zu verwenden. In Zukunft
wird die Anzahl der zu Verfligung stehenden Empfangskanéle fiir die Datenaufnahme von
mehreren Mikrospulen und Bildgebungsspulen ausreichend sein [Dumo03a,b].

Es gelang in Tierexperimenten nicht, den Prototypen eines aktiven Ballonkatheters in die
Nierenarterie einzufiihren, da die Spitze sehr steif war und nicht konfiguriert werden konn-
te, ohne den Ballon zu beschddigen. Zudem wurde das Kabel entlang der Aullenseite der
Katheterwand gefiihrt und nur mit zusdtzlichen Kunststoffschichten fixiert. Ein idealer
Ballonkatheter sollte an der Spitze und direkt hinter einem kurzen Ballon (< 10 mm) eine
Mikrospule besitzen. Der Ballon soll fiir einen kurzzeitigen Gefa3verschlul geeignet sein,

um einen RiickfluB} injizierter Fliissigkeiten auszuschlieBen. So konnen die Vorteile der
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aktiven Katheterverfolgung mit der Funktionalitit eines Ballons kombiniert werden und
der Fiillvorgang unter MR-Beobachtung visualisiert werden.

Das kombinierte Design aus Mikrospule und Visualisierungsspule nutzt den zur Verfiigung
stehenden Platz effektiv, weil nur ein Kabel fiir zwei Funktionen der Katheterspule ver-
wendet wird. Dieses Konzept ist erweiterbar, so dafl die Position mehrerer Mikrospulen lo-
kalisiert und ein ldngerer Teil des Katheters visualisiert werden konnte. Die einfachste Er-
weiterung stellt eine zweite Mikrospule an der anderen Seite der Visualisierungsspule dar,
um auch die Schichtorientierung so nachzufiihren, daB3 sich die gesamte Katheterspitze
stets in der Bildebene befindet.

An die verwendeten elektronischen Bauteile an der Spitze des Katheters werden vielfaltige
Forderungen gestellt: Diese sollten unmagnetisch sein, um keine Bildverzerrungen hervor-
zurufen. Weiterhin miissen die Bauteile sehr klein (< 1 mm) und robust sein. Solche Bau-
teile sind schwer erhéltlich und die Verarbeitung ohne spezielles Werkzeug stellt eine He-
rausforderung dar. Mit spezieller Mikrotechnik in Kombination mit biegsamen integrierten
Schaltungen konnte die Schaltung der Katheterspitze mit Mikrospule und Visualisierungs-
spule auf ein Substrat gebaut werden. Die Koaxialkabel konnten bereits beim Bau des
Rohmaterials eingebracht werden, so da3 auch zwei oder mehr Kabel verwendet werden
konnen, ohne den Durchmesser oder die Biegsamkeit des Katheters zu stark zu beein-
fluBBen.

Ein optisches Triggersignal wurde zum Schalten der zwei Zustinde des Katheters verwen-
det, da nur optische Ausgangssignale am Tomographen zur Verfligung standen. Diese Sig-
naliibertragung hat den Vorteil, daf3 die Katheterschaltung galvanisch von der restlichen
MR-Technik getrennt ist. Im Prinzip konnte man sogar das optische Signal bis zur Ka-
theterspitze fithren und dort mit Hilfe einer Fotodiode zwischen den beiden Zustéinden hin-
und herschalten. Dazu miifite allerdings eine zusdtzliche faseroptische Leitung in die
Katheterwand eingebracht werden, was aus Platzgriinden kaum moglich ist.

Die entwickelten Prototypen sind nicht fiir den Einsatz am Patienten zugelassen, da Ka-
theter nach dem Medizinproduktegesetz als Risikoklasse III eingestuft werden und in ei-
nem besonders strengen Zulassungsverfahren gepriift werden. In Zusammenarbeit mit ei-
ner Firma (Cook — William Cook Europe, Bj@verskov, Ddnemark) wird jedoch zur Zeit an

der Entwicklung von aktiven Kathetern fiir den Einsatz am Menschen gearbeitet.
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Hochfrequenzerhitzung

Ein generelles Problem bei aktiven Kathetern ist die Gefahr der Hochfrequenzerhitzung
der Katheterspitze und des umliegenden Gewebes. Die langen Koaxialkabel im Katheter
konnen immer genau dann einen signifikant groen Anteil der Hochfrequenzleistung der
Anregung absorbieren, wenn die effektive (elektrische) Kabelldnge in der Gréenordnung
einer Wellenldnge ist und eine starke Kopplung zum elektrischen Feld der Anregung vor-
liegt. In dieser Arbeit wurde die Hochfrequenzerwirmung mit externen Mantelwellen-
sperren fiir den typischen Aktionsradius des Katheters auf unter 1 K (iiber 3 min MeBzeit)
reduziert. Im Korper hat man durch den Blutflul einen zuséatzlichen kiihlenden Effekt, so
daB die Gefahrdung kalkulierbar scheint. Allerdings sind auch hier geometrische Konfigu-
rationen moglich, die zu einer sehr starken Erhitzung fiihren konnen (worst case). Es reicht
daher nicht, zu zeigen, dal ein spezieller Katheter fiir eine Prozedur mit dedizierten Se-
quenzen sicher ist. Es miissen vielmehr Katheter entwickelt werden, die sich auch unter
den ungiinstigsten Umstidnden nicht erhitzen konnen, um stets die grotmogliche Sicher-
heit fiir den Patienten zu gewihrleisten. Die Risiken einer MR-gestiitzten Intervention
miissen sorgfiltig mit den Risiken der alternativen Verfahren wie etwa Strahlenbelastung
oder Rontgenkontrastmittelgabe abgewogen werden.

Die vielversprechensten Ansitze zur Losung sind strukturierte Kabel, deren Impedanz fiir
Wellen auf dem AuBenleiter fiir eine spezielle Frequenz sehr hoch ist und diese Wellen
dadurch stark geddmpft werden [Atal99, Ladd00]. Weitere Alternativen dazu sind induktiv
gekoppelte Spulen, die gar keine langen Kabel mehr verwenden [Burl96]. Eine weitere
Moglichkeit besteht darin, magnetfeldabhéngige optische Eigenschaften spezieller Kris-
talle zu verwenden und somit die Ortsbestimmung im Gradientenfeld des Tomographen
ermdglichen. Ein auf dem Faraday-Effekt beruhender Sensor [Bock03b] wiirde sogar ohne
elektrisch leitende Strukturen auskommen und wére damit grundsitzlich MR-sicher.
Sequenzdesign

In dieser Arbeit wurde eine MR-Sequenz vorgestellt, die zwischen zwei aufeinander-
folgenden Bildern die Spitze eines Katheters lokalisiert. Zur Laufzeit der Sequenz kann
interaktiv der Bildkontrast gewechselt werden. Im Falle eines TrueFISP Kontrastes wurden
Hochfrequenzpulse eingefiigt, um die dynamische Gleichgewichtsmagnetisierung zu pré-
parieren. Der zusitzliche Zeitaufwand von einigen Millisekunden fiir die Préparations-

technik wurde durch die signifikant bessere Bildqualitdt gerechtfertigt. Die Lokalisation
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erfolgte durch die Aufnahme von vier hadamardkodierten Projektionsdatensitzen, aus de-
nen die Position der Mikrospule bestimmt wurde. Gleichzeitig wurden konstante Abwei-
chungen durch lokale Feldverzerrungen eliminiert. Systematische Abweichungen der ge-
messenen von der tatsdchlichen Position der Katheterspitze von bis zu 6 mm bei einem
Gesichtsfeld von 300 mm konnten durch Gradientennichtlinearitdten erklart werden. Da je-
doch die Aufnahme von MR-Bildern und Lokalisationsdaten mit dem gleichen Gradienten-
system durchgefiihrt wurde, sind die Fehler aufgrund der Gradientennichtlinearititen in
den markierten Bildern nicht mehr beobachtbar. Zur Umrechnung der gemessenen Position
in ein anderes (externes) Koordinatensystem miifite jedoch eine Korrektur stattfinden.

Die zeitliche wie raumliche Auflosung war fiir die Navigation des Katheters in abdomi-
nellen Bereich ausreichend. Eine Verdopplung der raumlichen Auflosung ist fiir einige An-
wendungen wiinschenswert (z. B. die Behandlung von Stenosen in Blutgefdfen). Fiir die
Navigation im Herzen ist eine Bildrate von 10 s nétig, die mit einer geeigneten EKG
Triggerung verbunden werden sollte. Eine Mdéglichkeit, die Bildgebung zu beschleunigen,
stellen parallele Bildgebungstechniken wie SMASH [Sodi97] oder SENSE [Priis99] dar,
die zur Bildrekonstruktion die Ortsinformation von Array Spulen verwenden und so eine
Reduktion der zu messenden k-Raumzeilen erlauben. Andere schnelle Bildgebungstech-
niken verwenden nicht kartesische Abstastschemata, um den k-Raum zu fiillen. Radialtra-
jektorien ermoglichen eine Rekonstruktion des Bildes zu intermedidren Zeiten (sliding
window reconstruction), die zu sehr hohen Bildraten fiihren [Pete00, Rasc97]. Fiir solche
Verfahren sind sehr schnelle Rekonstruktionsrechner und effiziente Algorithmen nétig, die
hier bisher nicht zur Verfiigung standen.

Die Sequenz, das Userinterface und die Rekonstruktionssoftware wurden vollstdndig in die
vorhandene Software des Tomographen integriert. Das zusétzliche Userinterface stellte im
Gegensatz zum Standard-Interface des Tomographen nur die wichtigsten Funktionen be-
reit, so daB3 der Radiologe auch in der direkten Umgebung des Tomographen unter ungiin-
stigen Bedingungen effektiv damit arbeiten konnte. Dieses Konzept sollte in Zukunft
weiterverfolgt werden, da zur Laufzeit der Sequenz nur wenige Funktionen wie Orien-

tierungswechsel und Kontrastwechsel bendtigt werden.
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Phantomexperimente

In dieser Arbeit wurde ein Phantom aus Glas entwickelt, welches die Form einer men-
schlichen Aorta hatte. Durch eine 9 French Schleuse konnte der Katheter eingebracht wer-
den. Der Blutflul konnte mit einem Silikonschlauchsystem und einer Tauchpumpe simu-
liert werden. Mit Hilfe des Phantoms wurde erfolgreich die Funktionalitit der entwickelten
Katheter getestet und FluBmessungen durchgefiihrt. Allerdings konnte die FluBgeschwin-
digkeit nicht geregelt werden und ebenfalls keine realistischen Pulsationsverldufe simuliert
werden. Kommerziell erhidltliche Phantome bieten eine Vielfalt an gesunden und krank-
haften GefdBmodellen an, die aus Silikon hergestellt sind und dadurch die Elastizitit der
Gefille besser simulieren konnen. Dazu gibt es Pumpsysteme, deren Zeitverldufe frei pro-
grammierbar sind (Shelly Medical Imaging Technologies, London, Kanada). In diesen
Phantomen kann ein pulsativer FluB3 erzeugt werden. Fiir FluBmessungen mit Katheter-
spulen [Volz03] in Blutgefden ist die Anschaffung eines solchen Phantoms wichtig, um
die MeBsequenzen zu optimieren.

Tierexperimente

In Experimenten am Versuchstier wurden die implementierten Techniken evaluiert. Fiir die
Navigation des Katheters wurde meist ein TrueFISP-Kontrast gewédhlt, da hiermit bereits
die ZielgefdBle identifiziert werden konnten. Eine Positionskontrolle war stets durch die
Aufnahme von 2D-Projektionsbildern und Gabe einer kleinen Menge an Kontrastmittel
moglich. Der dazu nétige Wechsel des Bildkontrastes geschah zur Laufzeit der Sequenz.
Um die nétigen Interaktionen weiter zu minimieren, ist vorgeschlagen worden, die Para-
meter (z.B. das Gesichtsfeld) automatisch an die Versuchsbedingungen (z.B. Verschiebe-
geschwindigkeit des Katheters) anzupassen [Elgo02]. Damit soll der Radiologe die Inter-
vention ohne weitere manuelle Einstellungen kontrollieren konnen. Um Abstdnde wihrend
der Katheterbewegung abschitzen zu konnen, sind jedoch feste Parameter sinnvoll.

Die Durchfiihrung einer Intervention unter MR-Kontrolle stellte trotzdem eine grofle He-
rausforderung dar. Wegen der starken Gerduschentwicklung durch die Gradienten miissen
wiéhrend der gesamten Mefzeit Ohrenschiitzer getragen werden. Die Kommunikation zwi-
schen Bedienraum und Tomograph war somit schwierig, da das Lautsprechersystem nur
vom Bedienraum aktiviert werden konnte. Zur Zeit versuchen die Hersteller von Tomo-
graphen, die Gerduschentwicklung zu minimieren, in dem das Gradientensystem mecha-

nisch vom Tomographen getrennt wird oder sich in einem Vakuum befindet. Ein weiterer
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Ansatz sind die fiir Flugreisen entwickelten Kopthorer mit aktiver Rauschunterdriickung
(Bose Corporation, Massachusetts, U.S.A.). Weiterentwicklungen dieser Technik kénnten
in Zukunft die Kommunikation am Tomographen wihrend einer Messung erleichtern.
Trotz eines sehr kurzen Magneten (160 cm) muflten die Radiologen in gebiickter Haltung
arbeiten, um Zugang zur operierter Schleuse zu erhalten. Tomographen mit offenem
Magnetdesign und besserem Patientenzugang haben jedoch oft ein niedriges Magnetfeld
(Bo <1 T) und weisen ein schwaches Signal-zu-Rausch Verhéltnis auf. Auf die wesentlich
bessere Bildqualitét eines 1,5 T Systems kann bei Interventionen jedoch nicht verzichtet
werden.

Es zeigte sich, da3 es schwierig war, mit den entwickelten aktiven Kathetern die gewiin-
schten ZielgefdBle anzusteuern, da der Katheterdurchmesser (6 French an der Spitze) flir
viele Abginge zu grof3 war. In zukiinftigen Entwicklungen miissen deshalb diinnere Ka-
theter entwickelt werden.

Fiir die vorgestellten Probleme exisitieren Losungsmdglichkeiten, so daf in einigen Jahren
eine ganze Reithe von minimal invasiven Interventionen allein unter MR-Kontrolle durch-

gefiihrt werden konnen.






Zusammenfassung

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung von MR-Sequenzen und aktiven Kathetern sowie
deren Optimierung flir Interventionen unter MR-Kontrolle. Dazu mufiten Hardware und
MR-Sequenzen entwickelt und diese an Phantomen und tierexperimentellen Studien eva-
luiert werden.

Zunidchst wurden Katheterprototypen mit einer Mikrospule zur Spitzenlokalisierung aus
Katheterrohmaterial gefertigt und optimiert, so da3 der Durchmesser an der Spitze im giin-
stigsten Fall nur um 0,3 mm vergrof3ert wurde. Das Magnetfeld der Mikrospule konnte
simuliert und in Experimenten bestdtigt werden. Das MR-Signal der Mikrospule wéhrend
eines Lokalisationsexperimentes wurde aus dem berechneten Magnetfeld bestimmt und ge-
messen. Daraus konnte die Lokalisierungsgenauigkeit einer Mikrospule abgeschétzt wer-
den. In einer Erweiterung des Spulenkonzeptes wurde eine Empfangsspule hinzugefiigt,
um den Verlauf des Katheters im Blutgefa3 zu visualisieren.

Die Hochfrequenzerhitzung an der Katheterspitze wurde fiir eine TrueFISP-Sequenz
gemessen und durch den Einbau externer Mantelwellensperren minimiert. In einem wie-
teren Schritt wurde die Mantelwellensperre miniaturisiert und in das Netzwerk zur Impe-
danzanpassung integriert.

An einem klinischen MR-Tomographen wurde eine Sequenz implementiert, die schnelle
Gradientenechobildgebung mit der Lokalisation von Mikrospulen kombiniert. Zur Lokali-
sation wurden zwischen zwei MR-Bildern vier hadamardkodierte Projektionen aufgenom-
men. Die Kombination der TrueFISP-Bildgebung und Lokalisation fiihrte zu Bildartefak-
ten aufgrund der Storung der dynamischen Gleichgewichtsmagnetisierung. Darauthin wur-
de das Verhalten der Magnetisierung mit den Blochschen Gleichungen simuliert und Ver-
fahren zur Préaparation der Gleichgewichtsmagnetisierung abgeleitet. Mit zwei zusitzlichen

HF-Pulsen konnte die Intensitéit der Bildartefakte signifikant reduziert werden.
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Es konnte wihrend der Messung zwischen drei Sequenzvarianten gewechselt werden: Zur
Katheterverfolgung standen ein TrueFISP-Kontrast und ein FLASH-Kontrast zur Ver-
figung. Der TrueFISP Kontrast war aufgrund des hohen Signal-zu-Rausch Verhiltnisses
fiir die Darstellung von Blutgefdlen und zur Katheternavigation geeignet. Der FLASH-
Kontrast eignete sich zur Darstellung kontrastmittelverstirkten Gewebes. SchlieBlich
konnte eine FLASH-Sequenz mit nicht-selektiver Anregung und hohem Flipwinkel akti-
viert werden (Angio-Modus). In diesen 2D-Projektionsbildern konnte der Transit von Kon-
trastmittel beobachtet werden und diente zur Positionskontrolle des Katheters und der Er-
stellung dynamischer Angiographien. Die Bildqualitit wurde durch zusdtzliche schwache
Dephasiergradienten verbessert, die die Signalintensitit von homogenen Strukturen unter-
driicken konnten. Zur Steigerung der zeitlichen Auflosung wurde eine View Sharing Tech-
nik implementiert, indem die dufleren k-Raumdrittel fiir zwei aufeinanderfolgende Bilder
verwendet wurden. Die Auswertung der Projektionsdatensétze zur Lokalisation der Mikro-
spulen fand wihrend der Messung statt. Dazu wurde ein Algorithmus entwickelt, der eine
einfache Maximumsbestimmung mit einem Schwellwertverfahren kombiniert. Diesem
Algorithmus wurde ein Konsistenztest nachgeschaltet und die so bestimmten Positionen im
MR-Bild markiert und schlieBlich zur Berechnung von Schichtposition und Orientierung
verwendet. Zur Unterdriickung von Hintergrundsignalen durch Kopplungen der Mikro-
spule mit anderen Spulen wurde entweder eine Rohdatenfilterung oder zusétzliche schwa-
che Dephasiergradienten eingesetzt.

Aus Glas wurde ein Modell einer menschlichen Aorta gebildet und tiber ein Schlauch-
system an eine Pumpe angeschlossen. Mit diesem Phantom konnten die entwickelten Ka-
theter und Sequenzen weiterentwickelt und optimale Kontrastmittelkonzentrationen zur
Darstellung von Blutgefa3en und Ballons im Angio-Modus bestimmt werden.

In Tierexperimenten wurde ein aktiver Katheter in die Aorta eingefiihrt und unter MR-
Kontrolle in die Nierenarterien navigiert. Selektive Angiographien und Embolisationen
von Nierensegmenten konnten im Angio-Modus durchgefiihrt werden.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine Technik entwickelt, die es erlaubt, minimal invasive

und intravaskulére Interventionen unter MR-Kontrolle durchzufiithren.



Anhang A: Schmitt-Diagramm

Passive Bauteile mit der komplexen Impedanz Z = Re(Z) + i-Im(Z) werden durch Punkte in
der rechten Halbebene der Impedanzebene beschrieben, da der Ohmsche Anteil (Wirkwi-
derstand) Re(Z) nie negativ sein kann. Der Blindwiderstand Im(Z) kann positive (induk-
tive) als auch negative (kapazitive) Werte annehmen. Das sogenannte Schmitt-Diagramm
ist eine Darstellung der komplexen Impedanzebene (Gaufischen Zahlenebene), die durch
die Mobiustransformation, einer speziellen konformen Abbildung, entsteht, die hier be-
schrieben werden soll. Dazu miissen zundchst einige Begriffe der Funktionentheorie defi-

niert werden.

Definitionen der Funktionentheorie

Eine Menge M < C heil3t offen, wenn gilt:
VzoeM3e>0:z-z|<e = zeM [A.1]

Eine Menge M < C heil}t zusammenhdngend, wenn gilt:
Alle Punkte p,g € M kénnen durch einen Polygonzug verbunden werden, der vollstindig

in M liegt. Eine Menge M heilit Gebiet G, wenn sie offen und zusammenhéngend ist.

Eine Funktion f(z) heilt in zo € G komplex differenzierbar, wenn fiir z € G existiert:

(f(z"'zo)_f(zo)j

z

[A.2]

z—0

f(z) heilit im Punkt zy holomorph, wenn es eine offene Umgebung U von z, gibt, so da3 f in

allen z € U differenzierbar ist.
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Konforme Abbildungen

Eine eineindeutige holomorphe Funktion f: G; — G, heillt konforme Abbildung von G,

nach G,. Ist G; = G, so nennt man f einen Automorphismus.

(Satz)

Eine konforme Abbildung w = f{z) 148t den Schnittwinkel von Kurven invariant.
(Beweis)

Fiir eine winkeltreue Abbildung muf} gelten:

Wo=Wo _ 2%~

z . .
0 1ns _ i _ it _
mit z, =z, +p-e"”,z, =z, +p-e™ und w, = f(z,,)
w=w, z,—z,

Fiir p — 0 146t sich f{z) in eine Taylorreihe entwickeln:

i

215 72 +f'(z))p-e

Man erhilt:

W =W _ Sf(z,)— f(z) _ f'(zo)p’eépl = i@
w=w,  f(z)-f(z) [f'(z)p-€e?

b

22 720 _ gitome)
272

Moébiustransformation

[A.3]

[A.4]

[A.5]

[A.6]

Eine gebrochen lineare Abbildung nennt man Mobiustransformation und ist ein Auto-

morphismus:

f(z)=w:az+2, a,b,c,d e C und ad—be %0
czZ +

Die Umkehrfunktion ist ebenfalls eine Mdbiustransformation:

dw—>b
cw+a

fTw=z=

[A.7]

[A.8]



Anhang A. Schmitt-Diagramm 121

(Satz)

Jede gebrochen lineare Abbildung ist kreistreu.

(Beweis)

Jeder Kreis und jede Gerade ist die Nullstellenmenge eines Terms, der eine reelle Linear-

kombination aus x*> + )2, y, x und 1 darstellt. Mit z =x + iy und reellem A, C gilt:
AzZ+BzZ+Bz+c=A(x*+y)+(B+B)x+(B-B)iy+C=0 [A.9]

Die gebrochen linearen Abbildungen konnen aus Drehstreckungen, Verschiebungen (beide
kreistreu) und der Abbildung w=1/z zusammengesetzt werden. w=1/z ist ebenso kreistreu,
da fiir die Transformation eines Kreises gilt:

i_+§+£+C=wa+Bw+FW+A=0 [A.10]
ww w w

(Satz)

Eine Mobiustransformation mit mehr als zwei Fixpunkten ist die Idenditit.
(Beweis)

Fiir einen Fixpunkt z, gilt:

20=a20+b = czp+(d—a)z,—b=0 [A.11]
czy—d

Bei mehr als zwei Losungen mull ¢ = 5 = 0 und d = a gelten. Dann erhdlt man die Identitit.

(Satz)
Gegeben sind die sechs komplexen Zahlen z;,3 und w;,3. Es gibt dann nur eine
Mobiustransformation:

W=wW, Wy =W, _Z-2 Z3—2

[A.12]

W—W, W,—W, Zz—2z, Z,—Z
(Beweis)

Durch Einsetzen der Punkte 148t sich zeigen, dal [A.12] eine Mdobiustransformation ist.
Nun ist die Eindeutigkeit zu zeigen: Seien f, g zwei Mdbiustransformationen, mit
wi =f{zi) = g(z;). Es sind f " und f ' g ebenfalls Mébiustransformationen. Nach Voraus-
setzung gilt (f '+ 2)(z)) = z;, mit drei Fixpunkten. (f '« g)(z;) ist also die Identitit, woraus
f=g folgt.
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Schmitt-Diagramm
Fiir das Schmitt-Diagramm wird eine spezielle Mdbiustransformation verwendet:

z—1
w=

[A.13]
z+1

mit den Fixpunkten z = £ i. Der Punkt z = 1 wird auf w(1) = 0 abgebildet. Die Abbildung
einer Geraden Re(z) = a, die parallel zur imagindren Achse in der Gauflischen Ebene
verlduft, ist ein Kreis mit Mittelpunkt (a/a-1+i-0) und Radius //a+1. Die imagindre Achse
selbst wird auf den Einheitskreis abgebildet. Das Bild einer Geraden Im(z) = a ist ein Kreis
mit Mittelpunkt (1+i-1/a) und Radius 1/a (Abb. A.1).

Fiir die Kehrwerte z'=1/z gelten &hnliche Transformationseigenschaften:

Re(z") = a wird auf einen Kreis mit Mittelpunkt (a//-a+i-0) und Radius //a+1 abgebildet.
Das Bild der Geraden Re(z") = a ist ein Kreis mit Mittelpunkt (-1-i-1/a) und Radius 1/a.

Im(z)
A oos5 1

Y

Im(z")
05 1

Abb. A.1: Transformation der Geraden Re(z) = a, Im(z) = a (oben), der Geraden Re(z") = a und

Im(z") = a mit z'=1/z (unten). Die Mobiustransformierten sind Kreise.
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In der Hochfrequenztechnik wird das Schmitt-Diagramm verwendet, um komplexe
Reflexionskoeffizienten darzustellen. Der reflektierte Anteil /7~ einer elektromagnetischen
Welle in einem Wellenleiter mit der charakteristischen Impedanz Z, betrdgt bei einem

Abschluf3 des Leiters mit einer Impedanz Z:

_Z=%4 27l ) mit 2= 2 [A.14]
Z+7Z, z+1 Z,

r

Aus technischen Griinden wird eine Normierung von Zy=50 Q durchgefiihrt, da Verstarker
und MeBgerite oft eine Systemimpedanz von 50 Q haben. Abb. A.2 zeigt das Schmitt-

Diagramm.

0.004 Y 10.0
0.02

i-1/50 Q

Abb. A.2: Schmitt-Diagramm.
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Impedanztransformationen

Eine Impedanz Z wird durch das Hinzufiigen passiver Elemente auf eine andere Impedanz
transformiert. Fiir eine Impedanztransformation hat man ohmsche Widerstande R,
kapazitive Blindwiderstdnde X.=1/ioC, induktive Blindwiderstdnde X;=ioL und Wellen-
leiter mit der Impedanz Z, zur Verfiigung, die parallel oder in Serie zu Z geschaltet werden
konnen. Im Schmitt-Diagramm lassen sich die Transformationen an Beispielen darstellen,
die in Abb. A.3 veranschaulicht werden.

Transformation serieller Elemente

Gegeben sei eine Impedanz Z =5 Q + i -14 Q bei einer Frequenz von 64 MHz. Ein Kon-
densator in Serie Cs;= 100 pF transformiert Z auf Z2'=5 Q - i -11 Q entlang des Kreises
Re(Z2) =5 Q gegen den Uhrzeigersinn. Eine Serieninduktivitit Ly = 100 nH vermittelt eine
Transformation auf Z'=5 Q + i -54 Q entlang des Kreises Re(Z) = 5 Q im Uhrzeigersinn.
Der ohmsche Widerstand R, = 100 Q dreht Z entlang des Kreises Im(Z) = 14 Q auf
7'=105 Q +1i -14 Q nach links.

Der Wellenleiter /;, = 600 mm (=0,128 A, Z = 50 Q) vermittelt eine Rechtsdrehung um den
Mittelpunkt des Schmitt-Diagramms (Z'=20,3 Q + i -90 Q). Eine sogenannte A/4-Leitung
entspricht einer 1/Z-Transformation. Diese Transformation wird oft zur Entkopplung von
Empfangsspulen wihrend der HF-Anregung verwendet.

Transformation paralleler Elemente

Bei der Betrachtung von Parallelschaltungen passiver Bauteile addieren sich nicht die
komplexen Impedanzen, sondern die die komplexen Leitwerte Y =1/Z.

Gegeben sei eine Impedanz Z =5 Q + i -14 Q bei einer Frequenz von 64 MHz. Fiir den
Leitwert erhdlt man Y =1/Z = 1/221Q (5 - i -14). Ein Parallelkondensator C, = 100 pF
transformiert Z entlang des Kreises Re(1/2) = 5/221Q auf Z2'=21,6 Q + i -22,1 Q nach
rechts. Analog vermittelt eine Induktivitit L, = 50 nH eine Linksdrehung auf Z2'= 1,7 Q +
i-8,5 Q. Ein Widerstand R, = 10 Q transformiert Z auf dem Kreis Im(1/2) = -14/221Q auf
7'=6,4 Q +i-3,3 Qnach rechts.
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Abb. A.3: Serienschaltung (links) und Parallelschaltung (rechts) einer komplexen Impedanz Z mit
jeweils einem passiven Element Kondensator C;, C, Induktivitit L, L,, ohmscher Widerstand R, R,
und Wellenleiter der Lange /. Zur Veranschaulichung wurden folgende Werte gewahlt:
Z=5Q+1i-14Q, C,=100 pF, L, =100 nH, /; = 600 mm, R, =100 Q,

C,=100pF, L,=50nH, R, =10 Q, Frequenz f= 64 MHz.






Anhang B: Interaktive Mefisteuerung

Zur Veranderung der wichtigsten Parameter zur Laufzeit der Sequenz wurde unter Visual

C++ ein externes Userinterface' entwickelt (Abb. B.1). Dieses nutzt den Riickkopplungs-

4+ SV_Interface M= E
[T Connection established W Seguence matching
~Slice
ma | com | sAG |
IU Offcenter [mm] |
Sawve Slice | Restore Slice |

~Feedback Options

™ Follow Slice ID Smoothing

& Off  2PtIn Plane (T— C)
3 FtIn Plane ¢ 2PtIn Flane (T—> 5)
 Through Flana  2PtIn Plane (S— C)

~ Contrast Imaging Tracking/Flow-

 FLASH ™ k-Space Sharing || [~ zDephaser
© TrueFISP | I Angio Subtract I~ Raw Filter
 Angio [T Cathetar Signal

Flow Saf
I~ Flow [~ T-Projections -
I~ comp. TrueFISP Flow Load

Cepeer e 5eq Pause |
| Seq. Stop |

Catheter FFT-Scale

Abb. B.1: Entwickeltes Userinterface. Uber einen Riickkopplungsmechanismus (HP-Feedback) wurden

dem Hardwarerechner (MPCU) zur Laufzeit der Sequenz die Ereignisse (Events) mitgeteilt.

mechanismus (HP-Feedback), welcher verwendet wird, um Daten zwischen Rekonstruk-
tionsrechner und Hardwarerechner (MPCU) auszutauschen. Die Ereignisse (Events) wur-

den dem Hardwarerechner zur Laufzeit der Sequenz mitgeteilt.

! Steffen Volz, DKFZ Heidelberg
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o (Contrast

Der Bildkontrast (FLASH, TrueFISP, 2D Projektionsbilder) konnte wéhrend der Messung
gewdhlt werden. Der Ablauf der Gradienten und HF-Anregungen wurden zur Laufzeit fiir
das jeweils ndchste MR-Bild angepasst.

e Imaging und Tracking

In diesen Feldern konnten verschieden Aufnahmeoptionen aktiviert werden, wie z.B. die
Beschleunigung der Bildrate durch View Sharing und die Dephasierung von Hintergrund-
signalen durch zusitzliche Dephasiergradienten (zDephaser).

e Regler

Zur Einstellung der Stirke des Dephasiergradienten und zur Anpassung der Bildintensitét
der Katheterspule konnten zwei Regler verwendet werden. Dies war insbesondere bei Ver-
wendung aktiver Katheter mit Visualisierungsspule wichtig.

o Slice

Die Schichtorientierung und Verschiebung konnte frei gewéhlt werden. Fiir den Ablauf
einer Intervention waren das die wichtigsten Parameter, da wihrend der Navigation des
Katheters in die Zielgefdle oft die Schichtorientierung gedndert werden musste.

Die Startwerte der Sequenz wurden tliber die Standardsoftware des Tomographen zur
Sequenzkontrolle vorgegeben. Auf einer Registerkarte der Software (Special Card)
konnten spezifische Parameter initialisiert werden wie die Flipwinkel der einzelnen

Sequenzbausteine oder die Art der Magnetisierungspréparation.

|_Part1 | Part2 | | Nuclei |
Catheter Hurting TRACKING Double Prepz 7|
juppress Catheter Signal Track-Angle; TrueFISE & j DEG
Echo Sharing O Track-&ngle: FLasH 30 :|| DEG
VENC 100 Hlemis FLASH Flip Angle 30 Ipec
Flow Flip Angle 70 :,' DEG Angio Flip Angle 90 :|' DEG
Thickness 2 j mm Dephaser: Dur 200 j s
Extra Repetitions ! j " nsli Dephazer: Amp 2 j mT/m
]

[
| Routine | Contrast | Resolution | Geometry | System | Physio [ Inline | |

Abb. B.2: Die programmierbare Karte der Tomographensoftware wurde verwendet, um die Startwerte

der einzelnen Sequenzparameter festzulegen.
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