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Einleitung

Mit der Entdeckung der Kernspinresonanz ( Nuclear Magnetic Resonance, NMR) leg-
ten Bloch und Purcell 1946 den Grundstein fiir eine der wichtigsten Untersuchungs-
methoden in den Naturwissenschaften und der heutigen Medizin [1,2]. Unter Aus-
nutzung dieser physikalischen Eigenschaft ist es mit Hilfe von spektroskopischen Ex-
perimenten unter anderem moglich, Stoffkonzentrationen zu bestimmen, den Aufbau
von Molekiilen und Proteinen zu ermitteln oder den Ablauf biochemischer Prozesse
zu untersuchen. Demzufolge findet die Kernspinresonanzspektroskopie (Nuclear Ma-
gnetic Resonance Spectroscopy, MRS) hauptsdchlich in der Chemie und der Biologie
ihre Anwendungen.

Fiir die Medizin bedeutete hingegen die Entwicklung eines alternativen, auf dem
Prinzip der Kernspinresonanz basierenden, schichtbildgebenden Verfahrens, der soge-
nannten Kernspinresonanztomographie (Magnetic Resonance Tomography, Magnetic
Resonance Imaging, MRT, MRI), von Lauterbur und Mansfield 1973 einen grofien
Fortschritt [3-7]. Diese medizinische Bildgebungstechnik ermdglicht nicht nur die
rdumliche Darstellung von Weichteilgewebe unter verschiedenen, frei wahlbaren Kon-
trastbedingungen, wodurch eine detailliertere Differenzierung unterschiedlicher Gewe-
betypen gelingt. Vielmehr liegt ihr entscheidender Vorteil im Fehlen einer negativen
Beeinflussung des zu untersuchenden Gewebes, was sie im Gegensatz zu einer Ront-
genuntersuchung oder einer Computertomographie zu einer nicht invasiven Bildge-
bungsmethode macht.

Bei der folgenden Weiterentwicklung der Kernspinresonanztomographie wurde der
zeitlichen Verkiirzung einer NMR-Untersuchung groie Bedeutung beigemessen. Ent-
sprechend stellten Hennig et al. 1984 mit RARE eine schnelle Spinechosequenz vor,
wahrend Haase et al. nahezu zeitgleich mit FLASH an einer schnellen Gradientenecho-
sequenz arbeiteten [8,9]. In engem Zusammenhang mit der technischen Fortentwick-
lung der NMR-Systeme wurde die so methodisch verbesserte NMR-Bildgebung fiir
die klinische Routine interessant.

Ein weiterer groflier Schritt in die Richtung deutlich reduzierter Untersuchungszei-
ten gelang durch die Entwicklung der sogenannten parallelen MR-Bildgebung (pMR],
Partially Parallel Acquisition, PPA), deren grundlegendes Prinzip zum ersten Mal
1997 von Sodickson et al. in Form von SMASH vorgestellt wurde [10]. Sie setzten bei
der haufig zur Anwendung kommenden kartesischen Abtastung des Probensignals ein
gleichméfig reduziertes Abtastschema ein, wobei die hohen rdumlichen Frequenzen
zur Bewahrung der Ortsauflosung erhalten blieben. Die auf diese Weise eingespar-
ten Phasenkodierschritte rekonstruierten sie mit Hilfe von Spuleninformationen im
Frequenzraum und konnten so die bendtigte Aufnahmezeit fiir ein NMR-Bild nahezu
halbieren. Pruessmann et al. hingegen benutzten 1999 bei SENSE einen einfacheren



FEinleitung

Rekonstruktionsalgorithmus im Bildraum und 6ffneten so die Tiir fiir einen Einsatz
paralleler Bildgebungstechniken in der klinischen Routine [11]. Mit der Entwicklung
von GRAPPA als eine autokalibrierende Frequenzraummethode durch Griswold et
al. 2002 wurde die Ermittlung der benétigten Spulensensitivitédten in einem eigenen
Vorexperiment nicht mehr nétig [12]. Sie kénnen vielmehr wahrend der Aufnahme
der eigentlichen NMR-Daten gewonnen werden.

Die vorteilhafte Anwendung paralleler Bildgebungstechniken ist eng mit dem Ein-
satz sogenannter Spulenarrays verkniipft, die sich aus mehreren unabhéngigen Ober-
flachenspulen zusammensetzen. Jede dieser Einzelspulen besitzt ein spezifisches, lo-
kalisiertes Sensitivitdtsprofil, so dass iiber ihre jeweilige Position im Raum das gemes-
sene NMR-Signal eine Ortsabhéngigkeit erhélt. Die so iiber die entsprechende geo-
metrische Konfiguration des Spulenarrays bereitgestellten Ortsinformationen werden
bei der parallelen Bildgebung ausgenutzt, um trotz der Einsparung herkémmlicher
Phasenkodierschritte zur Ortskodierung des NMR-Signals durch magnetische Feld-
gradienten eine vollstindige Rekonstruktion des NMR-Bildes zu ermoglichen.

Mit einer Reduktion der Phasenkodierschritte geht allerdings auch ein Verlust an
Signal-Rausch-Verhéltnis (signal-to-noise ratio, SNR) einher, weshalb eine Beschleu-
nigung einfacher zweidimensionaler NMR-Bildgebungsmethoden frith an die Grenze
des minimal erforderlichen SNRs fiir Untersuchungen in der klinischen Routine stoft.
Folglich ist der Einsatz paralleler Bildgebungstechniken insbesondere bei Methoden
der Kernspinresonanztomographie von Vorteil, welche, wie beispielsweise die 3D Vo-
lumen NMR-Bildgebung, ein hohes Mafl an inhédrentem Signal-Rausch-Verhaltnis zur
Verfiigung stellen. Zudem ercffnen jene die Moglichkeit, Phasenkodierschritte glei-
chermaflen entlang zweier unterschiedlicher Raumrichtungen einzusparen und so die
Verteilung ortlicher Sensitivitdten innerhalb einer Spulenarraystruktur in zwei un-
abhéingigen rdumlichen Orientierungen auszunutzen. Auf diese Weise konnen die Be-
dingungen zur Rekonstruktion des reduzierten NMR-Bildgebungsdatensatzes verbes-
sert und infolgedessen hohere Beschleunigungsfaktoren erreicht werden. Den Grund-
stein fiir eine derartige, sogenannte zweidimensionale parallele Bildgebung legten Wei-
ger et al. im Jahr 2002 mit der Erweiterung der SENSE-Rekonstruktionstechnik auf
die NMR-Volumenbildgebung [13].

Dennoch konnte eine weitere deutliche Verkiirzung der Messzeit von NMR-Unter-
suchungen in der klinischen Routine erst durch die stete Weiterentwicklung der NMR-
Systeme in den letzten Jahren bis hin zu Forschungstomographen mit gegenwértig
128 unabhéngigen Empfangskanélen realisiert werden. So wurde auch die Konstruk-
tion von Phased-Array Spulen mit einer entsprechenden Vielzahl an Spulenelementen
moglich. Hierbei ist allerdings die rdumliche Positionierung der Einzelspulen inner-
halb der Arraystruktur von entscheidender Bedeutung, da nur durch eine geeignete
rdumliche Verteilung der Spulensensitivitéiten die notwendigen Voraussetzungen fiir
eine zweidimensionale parallele NMR-Bildgebung mit hohen Beschleunigungen ge-
schaffen werden konnen.

In Folge der groflen Anzahl an Spulenelementen besitzen die Phased-Array Spu-
len meist jedoch eine betrachtliche raumliche Ausdehnung. So kénnen besonders bei
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NMR-Untersuchungen ortlich begrenzter Objekte, wie des menschlichen Herzens oder
der Wirbelsidule, die Empfindlichkeiten nicht aller Einzelspulen aufgrund der jewei-
ligen rdumlichen Position vollstéindig ausgenutzt werden. Durch eine Anpassung der
Phased-Array Spule auf den Bereich des zu untersuchenden Probenvolumens mittels
einer entsprechenden Skalierung der Arraygeometrie wiirde die Grofie der Spulen-
elemente in den meisten Fillen allerdings derart stark verringert werden, dass eine
Dominanz des Probenrauschens nicht mehr gewéhrleistet wére. Somit kénnte der
Rauschbeitrag der Einzelspulen nicht mehr vernachléssigt werden und wiirde zu ei-
ner deutlichen Reduzierung des erzielbaren Signal-Rausch-Verhéltnisses fiithren [13].

Uberdies ist eine gleichmiBige Verteilung der Elementsensitivitdten entlang aller
drei Raumrichtungen erstrebenswert, da auf diese Weise eine uneingeschréankte Wahl
der Kodierrichtungen bei einer 2D parallel beschleunigten NMR-Bildgebung mdoglich
ware und somit keine Einschrankung durch die Arraystruktur hinsichtlich der Schicht-
auswahl bei klinischen NMR-Untersuchungen existieren.

Entsprechend werden im Rahmen der vorliegenden Arbeit alternative Phased-
Array Spulendesigns vorgestellt, die zu einer optimierten Sensitivitédtsverteilung bei
3D Volumen NMR-Bildgebungsuntersuchungen fithren sowie eine héhere lokale Dich-
te probenrauschdominierter Einzelspulen erméglichen.






1. Magnetische Kernresonanz

Das folgende Kapitel bietet eine kurze Einfithrung in die Grundlagen der Kernspinre-
sonanz. Hierzu wird zunéchst der allgemeine physikalische Hintergrund erldautert und
anschliefend die Entstehung und Detektion eines NMR-Signals beschrieben.

1.1. Physikalischer Hintergrund

Alle Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl an Neutronen, Protonen oder beidem be-
sitzen als besondere grundlegende quantenmechanische Eigenschaft einen sogenann-
ten ,,Spin“. Fiir Wasserstoff, dem zentralen Kern bei NMR-Untersuchungen, kann
dieser Kernspin stark vereinfacht als Rotation eines Protons um seine eigene Achse
verstanden werden, das so den Eigendrehimpuls I Dbesitzt. Aufgrund der positiven
Kernladung fithrt diese Rotation zur Ausbildung eines magnetischen Moments /.

Als quantenmechanische Gréfie nimmt der Betrag des Drehimpulses |f| nur diskrete
Werte an, die durch die Spinquantenzahl I bestimmt sind

1] = 2’; I(I+1). (1.1)

Hierbei ist A das Plancksche Wirkungsquantum. Die Wertigkeit von [ ist abhéngig
von der Nukleonenzusammensetzung des Atomkerns.
Das magnetische Moment ist linear mit dem Eigendrehimpuls des Atomkerns ver-
kniipft .
fi=T (1.2)
wobei die Proportionalitdtskonstante v als gyromagnetisches Verhéltnis bezeichnet
wird und charakteristische Werte fiir unterschiedliche Kerne, wie Wasserstoff, Phos-
phor oder Natrium besitzt [14]. Demnach ist der Betrag von /i gleichermafien quan-
tisiert L
il =\ = 1T +1) (1.3)
und es gilt fiir ein Proton (/=1/2)

L 7h3

I ym

(1.4)

Die Gegenwart eines dufleren magnetischen Feldes Bo, das in der NMR historisch
bedingt immer als in z-Richtung anliegend definiert wird (B,=Bj), fiihrt zu einer
Richtungsquantelung des Spins und somit auch des magnetischen Kernmoments

h

f)/
He =71Ps = oo (1.5)
m
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Die magnetische Kernquantenzahl m; kann hierbei Werte von I, I-1, ..., -I annehmen
[15]. Folglich existieren im Fall des Protons nur zwei observable Zusténde mit

p, = Eyh/4m. (1.6)

Aus einem Vergleich mit dem Gesamtbetrag des magnetischen Moments in (1.4) ist
ersichtlich, dass das magnetische Kernmoment nur teilweise parallel beziehungsweise
antiparallel zum Magnetfeld ausgerichtet ist und vielmehr um die Feldrichtung von
B, priizediert (Abb. 1.1a) [16].

Die relativen Besetzungszahlen dieser beiden Protonenzustédnde konnen mit Hilfe
der Wechselwirkungsenergie zwischen dem magnetischen Moment fi und dem anlie-
genden Magnetfeld éo = (0;0; B,) bestimmt werden. Das magnetische Feld beein-
flusst entsprechend nur die z-Komponente des magnetischen Kernmoments, so dass
fiir die Energie gilt

E=—uB, (1.7)
und unter Verwendung von (1.6) folgt
YhB,
E = . 1.8
T (1.8)

Diese zwei moglichen Energien beschreiben die Protonen, die entweder im zu By
parallelen und somit energetisch giinstigeren Zustand oder im antiparallelen, energe-
tisch ungiinstigeren Zustand vorliegen (Abb. 1.1b). Der Energieunterschied zwischen
beiden Niveaus betrigt demnach

hB
AR =127z (1.9)
2T
ABO parallel 1B A E
E:+Y4 0
h~3 T
------------------------- HEE
4n
h L1 LJ antiparallel
il :+L v
4r ) >
0000000 AE
0
_n >
C 4n R LLL parallel
......................... ‘ A‘ _ vh V3
H 4n E__yhj
4
antiparallel

a b

Abbildung 1.1. — a: Quantifizierung des Betrags des magnetischen Kernmoments
[ in einem duferen Magnetfeld By. b: Zeeman-Aufspaltung des Energieniveaus der
Protonen im Magnetfeld mit einer geringfiligig hoheren Besetzungszahl im energetisch
giinstigeren Niveau.



1.2. Anregung und Detektion

Mit Hilfe der Boltzman-Verteilung konnen so die relativen Besetzungszahlen beider
Zustande berechnet werden

Nantiparallel ( AE ) ’}/th
—~ - = - 1.10
Nparallel “rp kBT “rp 27Tk'BT ’ ( )

wobei kg die Boltzmann-Konstante ist und 7" fiir die Temperatur der Probe in Kelvin
steht. In erster Ndherung gilt entsprechend

Nantiparallel -1 ’Yth

— . 1.11
Nparallel 27'[']{BT1 ( )

Die Amplitude des NMR-Signals ist indes proportional zum gesamt-magnetischem
Moment und damit zum Unterschied der Populationen beider Energieniveaus

vYhB,
Nara el — Nani arallel — Ng——. 1.12
parallel tiparallel S47T]{ZBT ( )

Hierbei gibt Ng die Anzahl aller Protonen in der untersuchten Probe an. Fiir eine
klinisch weit verbreitete Magnetfeldstérke B, von 1,5 T zeigt (1.12), dass der Unter-
schied zwischen parallelem und antiparallelem Zustand lediglich 5 Protonen pro einer
Million Wasserstoffkerne betragt [16].

1.2. Anregung und Detektion

Um ein NMR-Signal zu erhalten, miissen Ubergéinge zwischen beiden Protonen-
zustanden induziert werden. Die hierfiir erforderliche Energie liefert ein oszillierendes,
elektromagnetisches Feld, das aufgrund der charakteristischen Energieliicke zwischen
den beiden Energieniveaus aus (1.9) eine spezifische Frequenz besitzen muss. Diese
sogenannte Resonanzfrequenz kann mit Hilfe von

B
AE = hy = 2B (1.13)

21

berechnet und in Hertz oder in Radianten pro Sekunde ausgedriickt werden

o 7By

Vg = o s Wy = '7B0 (114)

Letztere Gleichung beschreibt in Analogie zur klassischen Atomphysik die Prézession
der Kernspins um die Achse des magnetischen Feldes Eo, wobei die Prézessionsfre-
quenz wy die sogenannte Larmorfrequenz ist [17].

Die Energie wird dem System in Form eines kurzen elektromagnetischen Feldpulses
oder einer Folge von Pulsen zugefiihrt, die aufgrund ihrer Frequenz als Hochfrequenz-
(HF) oder auch als Radiofrequenzpulse (RF) bezeichnet werden. Zur Ermittlung der
Auswirkung einer bestimmten Pulssequenz wird als gebréduchlichste Methode meist
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das ,,Vektormodell“ verwendet. Dieses beschreibt, im Gegensatz zur bisherigen, indi-
viduellen Betrachtung eines jeden Kernspins, das Verhalten des Protonenensembles
in einer Probe in seiner Gesamtheit. Entsprechend ist die Nettomagnetisierung M,
eines Probenvolumens definiert als die Vektorsumme aller einzelnen magnetischen
Kernmomente [18]

v*h*BoNs

. 1.15
167T2/§IBT ( )

Ng Ng +h
MO = ‘ Z ,Jn‘ = Z Hz = Z(Nparallel - Nantiparallel) =
N=1 N=1 a
In Folge der auf einem , Prézessionskegel“ um By zufillig verteilten magnetischen
Momente (Abb. 1.2a) ist die Vektorsumme der z- und y-Komponenten Null und die
Magnetisierung besitzt nur Anteile in z-Richtung

M,=0, M,=0, M,= M, (1.16)

Wie im Folgenden dargelegt, erzeugen jedoch ausschlieflich die M,- und M,-Kompo-
nenten ein detektierbares Signal. Aus diesem Grund ist es erforderlich, die Nettoma-
gnetisierung aus der z-Richtung in die zy- oder auch transversale Ebene zu drehen.
Dies wird durch ein zweites Magnetfeld erreicht, das senkrecht zur By-Feldrichtung
anliegt, ebenfalls mit der Larmorfrequenz oszilliert und von einer Hochfrequenzspule
erzeugt wird. Liegt dieses sogenannte Bj-Feld entlang der z-Achse an, so wird der
Kegel der prizedierenden magnetischen Momente in Richtung der y-Achse gekippt
(Abb. 1.2b). Der Drehwinkel «, meist Flip- oder Pulswinkel genannt, ist hierbei di-
rekt proportional zur Stirke des Bi-Feldes sowie zur Zeit 75,, in der das Magnetfeld
anliegt

a=vB1p,. (1.17)

In Folge einer Einwirkung auf das Kernspinsystem in einem Zeitraum von Mikro-
bis hin zu wenigen Millisekunden kann die Applikation des B;-Feldes gleichermafien
als Senden eines hochfrequenten Magnetfeldpulses verstanden werden. Ein solcher
Anregungspuls, der beispielsweise die Nettomagnetisierung um einen Winkel von 90°
auslenkt, wird oft auch kurz 90°-Puls genannt.

Durch die Einfithrung eines rotierenden Bezugssystems (z';y/; z’) im Vektormodell
kann die Darstellung der zeitlichen Entwicklung der Nettomagnetisierung vereinfacht
werden. In diesem System ist die z’-Achse identisch zur z-Achse des Laborsystems
(x;y; ). Die 2'y/-Ebene rotiert jedoch mit der Larmorfrequenz wy um z’. Dies hat
zur Folge, dass die Prézession der Kernmomente um die z-Achse des Laborsystems
im rotierenden Bezugssystem verschwindet (Abb. 1.2d).

Zur Detektion des NMR-Signals kommt wiederum eine Hochfrequenzspule in der
Néhe des interessierenden Probevolumens zur Anwendung. Diese kann mit der B;-
Feld erzeugenden Spule, der sogenannten Sendespule, identisch sein, ist es jedoch
in vielen Fillen nicht. Nach Faraday induziert die zeitliche Anderung eines magne-
tischen Kraftflusses ®,, durch eine Spule in selbiger einen elektrischen Strom und
entsprechend einen Spannungsabfall Uy, iiber ihren Enden [19], der seiner Ursache
entgegengerichtet ist

d®,,

Uppg = ——. 1.18
d pr (1.18)

10
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Abbildung 1.2. — a: Magnetische Kernmomente prazedieren zufdillig verteilt um das
in z-Richtung anliegende Magnetfeld B%. Ein entlang der x-Achse anliegendes Magnet-
feld B, kippt die magnetischen Kernmomente in Richtung der y-Achse in die xy-FEbene.
b: Nach einer Auslenkung von beispielsweise 90° prizedieren die Momente unverdndert
um die Bgy-Feldrichtung. ¢: Das Vektormodel fasst die einzelnen magnetischen Kern-
momente zu einer Nettomagnetisierung M, der Probe zusammen. d: Im rotierenden
Bezugssystem rotiert die x'y' -Ebene mit der Larmorfrequenz wy um die z'-Achse, so
dass die Nettomagnetisierung ortsfest erscheint.

Die Préazession der magnetischen Kernmomente bedingt ein zeitlich variierendes Ma-
gnetfeld und fiithrt somit zur Induktion einer Signalspannung in der Empfangsspu-
le. Folglich fithren nur transversale Magnetisierungsanteile zu einem detektierbaren
NMR-Signal.

11






2. Empfindlichkeit eines
NMR-Experiments

Der Parameter, dem das grofite Interesse bei der Charakterisierung einer NMR-Spule
gilt, ist das Verhéltnis aus induzierter Signalspannung und empfangener Rauschspan-
nung, das sogenannte Signal zu Rausch Verhéltnis (signal-to-noise ratio, SNR). Um
die Erzeugung eines NMR-Signals und die Urspriinge des Rauschens zu beschreiben,
ist ein einfaches Modell einer NMR-Spule ausreichend (Abb. 2.1). Die Induktivitét
L der Empfangsspule befindet sich in Serie zu einem Widerstand R, in welchem alle
vorherrschenden Verlustmechanismen zusammengefasst sind. Ug beschreibt hierbei
die induzierte Signalspannung, die von der Rauschspannung Uy iiberlagert wird.

Im Folgenden werden die Urspriinge dieser Spannungen genauer erldutert und so
die Empfindlichkeit einer NMR-Untersuchung ermittelt.

e —

Abbildung 2.1. — Ersatzschaltbild einer NMR-Spule. Die Signalspannung Ug wird in
der Spuleninduktivitit L induziert, wihrend am Widerstand R die Rauschspannung Uy
abfallt.

2.1. Das NMR-Signal

Die direkte Bestimmung der Empfangseigenschaften einer NMR-Spule gestaltet sich
schwierig, da die induzierte Signalspannung von vielen, kaum kontrollierbaren Para-
metern und deren Wechselwirkungen untereinander abhéngig ist. Einen alternativen
Weg bietet hierfiir das von Hoult formulierte Reziprozitatsprinzip [20]:
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2. Empfindlichkeit eines NMR-Experiments

B, Spule

A

©

Abbildung 2.2. — Veranschaulichung des Reziprozititsprinzips nach Hoult et al [20].

Eine vom Einheitsstrom I durchflossene Spule erzeugt das Magnetfeld B, (Abb.
2.2). Auf Grund der Entfernung ist dieses Bj-Feld am Ort A stérker als am Ort B.
Ein an der Stelle A rotierender magnetischer Dipol i erzeugt demnach in der Spule
ein grofleres Signal als der gleiche Dipol an der Stelle B. Die auf diese Weise induzierte
Spannung ist durch

0
— ol

ot
gegeben [21]. Hierbei bezeichnet B, das vom Einheitsstrom [ erzeugte Feld an der
Position von m. Das Signal eines Probenvolumens V' kurz nach einem 90°-Puls kann
entsprechend aus den B;-Werten an allen Punkten in der Probe und der transversalen

—

Nettomagnetisierung M,, an diesen Punkten berechnet werden,

Uina = By - i) (2.1)

Una =~ [ S(Bu(R) - Moy (F)aV 22)

Probe

Im Fall eines homogenen Probenvolumens und fiir gleichermaflen {iber die Probe ho-
mogene Magnetfelder By und Bj vereinfacht sich die Bestimmung der Signalspannung
weiter zu

Uind = —1- u}oél . MWJ‘/’ (23)

wobei ¢ die imaginédre Einheit und wy die Frequenz des B;-Feldes ist.

Das Reziprozitatsprinzip stellt somit eine konkrete Beziehung zwischen Sende- und
Empfangscharakteristik einer NMR-Spule her. Die B;-Feldstéarke einer Spule ist in je-
dem Punkt des Raums bei konstanter Sendeleistung proportional zur Empfindlichkeit
der Spule wéhrend der Signaldetektion. Dies ist besonders beim Bau und der Cha-
rakterisierung von NMR~Spulen von Vorteil, da die Sendeeigenschaften einer Spule
auf einfachere Art und Weise zu bestimmen sind [20].

Fiir das Erreichen einer optimalen Spulenempfindlichkeit ist eine an das jeweils zu
untersuchende Probenvolumen angepasste Spulengréfie unabdingbar. Diese Eigen-
schaft der NMR-Spule wird durch den sogenannten Fiillfaktor n beschrieben [22,23].
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2.2. Das Rauschen

Zudem muss der Einfluss auftretender Verlustmechanismen weitestméglich reduziert
werden. Ein MaB hierfiir ist der Giitefaktor (quality factor, Q) [24], welcher spéter
bei der Charakterisierung einer NMR-Spule genauer erldutert wird (Abs. 2.3).

2.2. Das Rauschen

Die Verluste in einem NMR-Experiment konnen aufgrund der schmalen Frequenz-
bandbreite von einigen hundert Kilohertz iiber das thermische Rauschen eines Ohm-
schen Widerstandes (Abb. 2.1) beschrieben werden [25]. Nach Nyquist ist die ther-

mische Rauschspannung durch
Uy = +/4kgT RAv (2.4)

gegeben, wobei kp die Boltzmann-Konstante, Av die Akquisitionsbandbreite der
NMR-Untersuchung, R der Betrag und 7' die Temperatur des Rauschwiderstandes
ist [26]. Diese GesetzmaBigkeit besitzt fiir die Rauschspannung eine @hnliche Bedeu-
tung wie das Reziprozitatsprinzip fiir die Signalspannung. Eine Rauschquelle Uy im
Empfangsfall entspricht demnach einem Verlustmechanismus R im Sendefall, {iber
den HF-Leistung verbraucht wird. In dem allgemeinen Widerstand R aus Gleichung
(2.4) lassen sich alle Verlustmechanismen R; eines NMR-Experiments zusammenfas-
sen, die mit ihrer jeweiligen Temperatur 7; zum Rauschen beitragen,

T-R=Y TR (2.5)

Die vier hiufigsten sollen im Folgenden néher in Augenschein genommen werden.

Ohmsche Verluste

Diese Verluste entstehen aufgrund des Ohmschen Widerstands der Leiterbahnen und
sind somit vom spezifischen Widerstand p und der Geometrie des jeweiligen Leiters
abhéngig ,

Rohm =pP- A’ (26>
wobei [ die Linge und A die Querschnittsflache der Leiterbahn ist. Neben diesen
Gleichstromverlusten treten in Folge der hochfrequenten Wechselstrome bei NMR-
Untersuchungen noch zwei weitere Effekte auf, die zu einem erhéhten effektiven Ohm-
schen Widerstand der Leiter fiithren.

Der ,skin effect® beschreibt die Eigenschaft eines hochfrequenten Wechselstroms,
der nur in einer diinnen Schicht an der Leiteroberfliche mit einer Eindringtiefe von

2
5= L (2.7)
W o oy

flieBt [27]. Die Skintiefe ¢ gibt an, nach welcher Leitertiefe die Amplitude des Wechsel-
stroms auf 37 % (= 1/e) des Wertes an der Leiteroberflache fallt. Hierbei steht p fiir
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2. Empfindlichkeit eines NMR-Experiments

den spezifischen Widerstand des Leiters, p fiir die Permeabilitdt im Vakuum, u,. fiir
die Permeabilitdt des Materials und w fiir die Kreisfrequenz des Wechselstroms. Bei
63,6 MHz ergibt sich fiir Kupfer eine Eindringtiefe von ungefdhr 8 um. Dies verdeut-
licht die signifikante Erhéhung des Ohmschen Widerstands eines Leiters durch einen
stark reduzierten, effektiven Leiterquerschnitt aufgrund des Hochfrequenzwiderstands.

Als zweiter Effekt beschreibt der ., proximity effect” die Wechselwirkung von Stro-
men benachbarter Leiterstrukturen iiber ihre magnetischen Felder. Dies kann zu einer
weiteren Verkleinerung des effektiven Leiterquerschnitts und somit zu einer Vergrofe-
rung des Ohmschen Widerstands des Leiters fiithren. Der , proximity effect” ldsst sich
allerdings nicht mit einem einfachen analytischen Ausdruck beschreiben [28].

Ohmsche Verluste konnen durch eine Verwendung verlustarmer Bauteile und Lei-
termaterialien mit hoher Leitfdhigkeit sowie durch eine Optimierung der Spulengeo-
metrie und der Anordnung der elektrischen Bauteile minimiert werden [20,29].

Diese Mafinahmen sind besonders bei niedrigen Frequenzen (v < 10 MHz) und bei
kleinen Spulen, wie sie in der NMR-~Mikroskopie zum Einsatz kommen, erforderlich,
da die Ohmschen Verluste nur in diesen Féllen den dominierenden Verlustmechanis-
mus darstellen [29, 30].

Induktive Verluste

Im Sendefall induziert das magnetische Wechselfeld B, im Nahfeldbereich der NMR-
Spule in allen Materialien innerhalb des Feldes hochfrequente Wirbelstrome. Die Sen-
deleistung, die zur Induktion dieser Strome aufgewendet wird, ist fiir die Erzeugung
des NMR-Signals verloren und stellt somit einen Verlust dar. Die Stéarke der Wir-
belstrome und demzufolge die Grofle der Verluste ist von der Leitfahigkeit des je-
weiligen Materials abhéngig. In biologischem Gewebe sorgen die freien, geladenen
Tonen (Na™, KT und C17) fiir eine gewisse elektrische Leitfdhigkeit der Probe. Nach
dem Nyquisttheorem (2.4) lassen sich diese Sendeverluste wieder in eine thermische
Rauschspannung im Empfangsfall {iberfiihren.

Die Detektion des NMR-Signals beruht allerdings auf der magnetischen Wechsel-
wirkung zwischen NMR-Spule und Probe, so dass diese induktiven Verluste nicht zu
vermeiden sind. Gleichwohl kénnen sie durch ein optimiertes Spulendesign minimiert
werden.

Hierzu sollte der Bereich der starken transversalen Bi-Feldkomponenten auf das
Probenvolumen oder alternativ auf die interessierende Region innerhalb einer groflen
Probe (region of interest, ROI) beschrankt sein. Diese Forderung nach einer auf die
Probengeometrie angepassten Spule wird von einem hohen Fiillfaktor

[ B?_ dV

1,xy
Probe

— croe 2.8
T By (2:8)

Raum
beschrieben [22,23]. Ferner sollten die axialen Komponenten des Bj-Feldes auf ein
Mindestmaf} reduziert werden, da sie nicht zum NMR-Signal beitragen, sondern aus-
schliellich zu Verlusten und entsprechend zu einer Erhohung des Rauschens fiihren.
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2.2. Das Rauschen

Die induktiven Verluste sind besonders bei hohen B;-Feldfrequenzen (v > 10 MHz)
und bei groflen Proben mit hoher Leitfihigkeit von Bedeutung, wie sie typisch fiir
NMR-Untersuchungen am menschlichen Kérper sind [29, 31].

Dielektrische Verluste

Aufgrund von Potentialunterschieden entstehen im Nahfeld der NMR-Spule elektri-
sche Wechselfelder. Diese Felder fithren in leitfahigen Materialien zur Ausbildung
hochfrequenter Strome. In dielektrischen Materialien kommt es hingegen zur Aus-
bildung dielektrischer Verschiebungsstrome. Auf diese Weise wird in verlustbehafte-
ten Dielektrika Sendeleistung absorbiert, die wiederum fiir die Erzeugung des NMR-
Signals verloren ist. Nach Nyquist entsprechen diese dielektrischen Materialverluste
im Empfangsfall einer weiteren Rauschspannung, die durch die thermische Bewegung
elektrischer Dipole im Dielektrikum hervorgerufen wird. Materialien werden hinsicht-
lich ihrer dielektrischen Verluste durch den Verlustwinkel do oder den Verlustfaktor

Im(e,)
Re(e,)

_ Re 1
Xc| Q@

charakterisiert. Letzterer ist als Verhéltnis von Imaginér- zu Realteil der komplexen
Permeabilitit €,(w) definiert und reziprok zum Giitefaktor () des Materials [32,33].

In der NMR-Spule entstehen elektrische Felder hauptsachlich durch Kapazititen,
die zur Abstimmung der Spule auf die Resonanzfrequenz sowie zum Anschluss selbiger
an den NMR-Tomographen bendtigt werden. Eine weitere Ursache sind Potentialun-
terschiede zwischen verschiedenen Teilen der NMR-Spule oder zwischen Spulenteilen
und elektrischen Potentialflichen auflerhalb der Spule, wie beispielsweise der Probe
oder dem NMR-System.

Durch eine bestmégliche Reduzierung der so hervorgerufenen elektrischen Felder
konnen die dielektrischen Verluste in der Probe und in der NMR-Spule minimiert
werden. Dies kann durch Optimierung der Kapazitétsverteilung, Symmetrisierung der
Spulen zur Verringerung von Potentialdifferenzen, Vermeidung verlustreicher Mate-
rialien oder durch Verwendung von HF-Abschirmungen erfolgen.

Der Einsatz solcher Mafinahmen erweist sich, in Analogie zu den induktiven Ver-
lusten, insbesondere bei hohen Magnetfeldstérken (1 > 10 MHz) und bei grofien
leitfahigen Proben als entscheidend.

(2.9)

dc :tanéc = ‘

Strahlungsverluste

Eine Hochfrequenzspule erzeugt neben dem elektrischen und magnetischen Nahfeld
auch ein elektromagnetisches Fernfeld [34]. Uber diese weitreichenden Feldanteile
strahlt die Spule im Gegensatz zu den Feldern im Nahfeldbereich Energie in Form
von elektromagnetischen Wellen ab [35]. Ein derartiger Energieabfluss stellt im Sen-
defall einen weiteren Verlustmechanismus dar, da Sendeleistung fiir die Erzeugung des
NMR-Signals verloren geht. Nach dem Nyquisttheorem detektiert die NMR-Spule im
Empfangsfall somit gleichermafien thermisches Rauschen aus der fernen Umgebung.
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2. Empfindlichkeit eines NMR-Experiments

Diese Strahlungsverluste kénnen durch die Verwendung einer geeigneten HF-Ab-
schirmung minimiert werden. Sie spielen allerdings erst bei grolen Spulen und hohen
Magnetfeldstiarken eine wichtige Rolle [36]. Die wichtigere Funktion einer solchen Ab-
schirmung ist hingegen, das NMR-Experiment gegen den Einfluss externer Storsignale
abzuschirmen.

2.3. Spulenempfindlichkeit

Aus der induzierten Signalspannung (2.3) und der thermischen Rauschspannung
(2.4) ergibt sich das sogenannte systematische Signal-Rausch-Verhéltnis des NMR-
Tomographen o

% _ —1 woBlMxyV (2 10)
UN AV 4/{ZBTRAV ’ .
welches spezifisch fiir die Kombination aus NMR-Spule und Probe ist.

Das bestmoglich erzielbare SNR wird hingegen als intrinsisches SNR des NMR-
Experiments bezeichnet, da es ausschlielich das Signal sowie die induktiven und folg-
lich unvermeidbaren Verluste aus demselben ROI umfasst. Alle anderen Rauschme-
chanismen bleiben in diesem idealen Fall unberiicksichtigt [37]. Ein Vergleich des
intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnisses mit dem systematischen SNR eines NMR-
Experiments ldsst somit Riickschliisse auf die Qualitéit der verwendeten Spule zu.

Das Signal-Rausch-Verhéltnis in einem NMR-Bild hédngt neben dem systematischen
SNR noch von den Relaxationszeiten, der Dichte des zu untersuchenden Gewebes,
den Bildgebungsparametern, wie Voxelvolumen, Akquisitionszeit, Repetitionszeit und
Anzahl der Mittelungen, sowie von der Art der NMR-Anwendung ab [37]. Doch dies
sei hier nur aus Griinden der Vollstandigkeit erwéhnt und soll nicht weiter vertieft
werden.

Fiir eine allgemeine Charakterisierung der NMR-Spule ist das Signal-Rausch-Ver-
héltnis jedoch nur schwer verwendbar, da bestimmte Parameter spezifisch fiir das
jeweilige NMR-Experiment sind. Die Definition einer Spulenempfindlichkeit in allei-
niger Abhéngigkeit von den spulenbezogenen Grofien ist hierzu dienlicher

SNR =

By 1 |Bi
I VRT PT’
In diesem Fall bezeichnet I den Spulenstrom und P die Sendeleistung, die zur Erzeu-
gung des Bj-Feldes erforderlich sind. Dem Reziprozitédtsprinzip folgend liefert eine
NMR-Spule ein hohes SNR und besitzt somit eine hohe Empfindlichkeit, wenn sie
bei vorgegebener Leistung eine hohe B;-Feldstidrke am gewiinschten Ort in der Probe
erzeugt. Die zu dieser quantitativen Charakterisierung der NMR-Spule erforderlichen
Parameterwerte lassen sich durch einfache NMR-Experimente bestimmen oder sind
teilweise direkt aus den Ergebnissen der automatisierten Feinabstimmung des NMR-
Tomographen auf das jeweilige Experiment ablesbar (vgl. Abs. 6.3).
Um allerdings schon auf der Messbank eine Aussage iiber die Empfindlichkeit der
NMR-Spule treffen zu kénnen, wird eine andere Definition der Spulenempfindlichkeit

SNR ~

(2.11)
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verwendet [38]. Diese beruht auf der Giite @), der mit der Probe beladenen NMR-
Spule und dem Fiillfaktor n des NMR-Experiments (vgl. (2.8)),

absolute Spulenemp findlichkeit = \/nQy. (2.12)

Letzterer beschreibt hierbei wieder den Anteil des B;-Feldes, der zur Erzeugung des
NMR-Signals genutzt wird.

Der Giitefaktor einer Spule ist als das Verhéltnis von gespeicherter zu pro Zeitein-
heit in Warme umgesetzter Energie definiert [24]. Dieses ldsst sich durch die Reaktanz
Xy, und den Verlustwiderstand R der Spule ausdriicken,

Q:Xi_@

L

= ) 2.13
7= R (2.13)
Aquivalent kann der Giitefaktor auch iiber die Resonanzfrequenz wy und die Halb-

wertsbreite Aw der Resonanzkurve der Spule ermittelt werden [39],
wWo
= —. 2.14
@ Aw (2.14)

Die hierfiir notwendigen Gréflen wy und Aw sind auf der Messbank leicht zugénglich
und somit ist eine einfache Bestimmung der Spulengiite moglich [40,41].

Im Widerstand R aus (2.13) sind wiederum alle auftretenden Verlustmechanis-
men in Form ihrer entsprechenden, thermischen Rauschwiderstinde zusammenge-
fasst. Diese lassen sich in Verluste innerhalb der Probe Rp,.. und in alle iibrigen
spuleneigenen Verluste Rgyp,e einteilen,

R = Rprope + RSpule- (215)

Fiir den Fall einer unbeladenen Spule ergibt sich hieraus eine Spulengiite von

WQL

Qu_

_ , 2.16
RSpule ( )

die durch das Einbringen einer Probe und der hiermit verbundenen Probenverluste
in die Giite der beladenen Spule

WQL

- 2.17
Qb RSpule + RP?“obe ( )
iibergeht. Aus der Relation dieser beiden Gleichungen
u R uLe R rooe R rooe
g: Spule + Probe _ q | fProbe (2.18)
Qb RSpule RSpule

folgt die erste Forderung an die Spulengiiten. Fiir den Fall @), > @), dominieren die
Probenverluste die Spulenverluste. Eine Verbesserung der Spule hat somit nur noch
einen geringen Einfluss und das systematische SNR kommt dem intrinsischen SNR
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2. Empfindlichkeit eines NMR-Experiments

des NMR-Experiments nahe [37]. Ferner sollte der Giitefaktor der beladenen Spule
Q) moglichst grofl sein, um geméf (2.12) eine hohe Spulenempfindlichkeit zu erzielen.

Im Gegensatz zur beladenen Spulengiite (), ist eine Bestimmung des Fiillfaktors n
auf der Messbank nicht moglich. Auch im NMR-Tomographen ist dies nicht immer
leicht, da hierzu der Effekt des ,,Radiation Dampings“ ausgenutzt wird [38,42] und
dieser erst bei relativ groflen Proben und hohen Magnetfeldstéirken genau messbar
ist.

Prinzipiell sind die beiden Definitionen der Spulenempfindlichkeit aus (2.11) und
(2.12) gleichwertig und lassen sich {iber

3712 _ Mo

_ . 2.19

zueinander in Beziehung setzen [38,41]. Der Unterschied liegt lediglich in der Beriick-
sichtigung der Temperatur und des Probenvolumens.

Da iiber die Definition der absoluten Spulenempfindlichkeit aus (2.12) die Emp-
findlichkeit der NMR-Spule schon auf der Messbank rudimentir bestimmt werden
kann, eriibrigt sich eine aufwendige Charakterisierung der Spule nach jedem Kon-
struktionsschritt im NMR-Tomographen.

2.4. Quadraturbetrieb

Nach den grundlegenden Betrachtungen zur Kernspinresonanz in Kapitel 1 sollte
das Bi-Magnetfeld eine zirkulare Polarisation mit der Lamorfrequenz wy im glei-
chen Drehsinn wie die Kernspins besitzen. Eine NMR-Anregung der Probe ist indes
auch mit einem linear polarisierten Bi-Feld in einer Orientierung senkrecht zur Bg-
Feldrichtung moglich. Solch ein linear polarisiertes, magnetisches Wechselfeld ldsst
sich gedanklich in zwei zirkular polarisierte Wechselfelder zerlegen, die jeweils mit
der Halfte der Sendeleistung erzeugt werden und somit die gleiche Frequenz und Am-
plitude aber einen entgegengesetzten Umlaufsinn aufweisen. In diesem Fall kann aller-
dings nur der Magnetfeldanteil mit dem richtigen Drehsinn fiir NMR-Untersuchungen
genutzt werden. Durch den quadratischen Zusammenhang von Sendeleistung und
Bi-Feldstirke, P ~ B? (vgl. (2.11)), steht infolgedessen fiir eine Anregung der Pro-
be ein um den Faktor /2 verringertes B;-Feld zur Verfiigung. Nach dem Rezipro-
zitétsprinzip wird entsprechend auch ein um v/2 reduziertes NMR-Signal empfangen.
Zum Ausgleich dieses Nachteils besteht die Moglichkeit zwei lineare NMR-Spulen
mit zueinander orthogonalen Bj;-Magnetfeldern einzusetzen, die mit einer Phasen-
differenz von 90° betrieben werden miissen [43, 44]. Diese besondere Kombination
linearer NMR-Spulen wird allgemein auch als Quadraturbetrieb selbiger bezeichnet.
Auf diese Weise kann einerseits im Sendefall ein zirkular polarisiertes magnetisches
Wechselfeld mit nur einer Rotationsrichtung erzeugt und somit die gesamte Sende-
leistung zur Anregung der Probe aufgewendet werden. Andererseits ermdoglicht eine
derartige Spulenkonfiguration im Empfangsfall die Detektion des optimalen systema-
tischen Signal-Rausch-Verhéltnisses.
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Ein weiterer wichtiger Punkt fiir die Effizienz des NMR-Experiments ist die moglichst
verlustfreie Ubertragung der Sendeleistung an die NMR-Spule und die verlustarme
Verstarkung und Riickleitung des NMR-Signals an die Empfangskette des NMR-
Tomographen. Moglichkeiten fiir eine technische Umsetzung dieser Anforderungen
sollen im Folgenden erlautert werden. Ferner werden Klassifizierungen von NMR-
Spulen hinsichtlich unterschiedlicher Kriterien vorgestellt und schlussendlich kon-
struktive Mafinahmen zur Gewihrleistung der Patientensicherheit bei Humanunter-
suchungen in Ganzkorpertomographen beschrieben.

3.1. Anschluss der NMR-Spulen

Ubertragungsleitung

Zum Anschluss der HF-Spule an den NMR-Tomographen werden als Sende- und Emp-
fangsleitungen in der Regel Koaxialkabel verwendet. Diese zeichnen sich besonders
durch verschwindend geringe Abstrahlungsverluste aus [45,46]. Charakteristisch fiir
koaxiale Ubertragungsleltungen ist der sogenannte Wellenwiderstand Z,, der sich als
Quotient aus der Induktivitit L und der Kapazitit C' des Kabels pro Lingeneinheit
ergibt,

Zy = (3.1)

Q-\ "t

Wird an ein solches Koaxialkabel die Lastimpedanz Z angeschlossen, transformiert
das Kabel diese in Abhéngigkeit seiner Léange [ und der Signalfrequenz w auf die

Impedanz Z [47]:
Zy + i Zo tan (x/ﬁé . wl)
Zo+1 4 tan <\/ LC - wl)

Entspricht die Lastimpedanz Z; allerdings dem Wellenwiderstand des Koaxialleiters
Zy, so bleibt die Impedanz Z = Z; von der Kabellinge und der Frequenz unbeein-
flusst und folglich unveréndert. Aus diesem Grund werden Koaxialkabel hinsichtlich
ihres Wellenwiderstandes spezifiziert, der oft auch als charakteristische Impedanz des
Kabels bezeichnet wird. Bei NMR-Systemen gilt als iiblicher Standard fiir die cha-
rakteristische Impedanz der koaxialen Anschlussleitungen Z, = 50 €2.

Z:ZO'

(3.2)

21



3. NMR-Spulentechnik

Ankoppelnetzwerke

Fiir eine optimale Ubertragung von HF-Leistung muss die Lastimpedanz Z;, jedoch
dem komplex Konjugierten der charakteristischen Impedanz der Ubertragungslei-
tung entsprechen, Z; = Zy*. Dieser Fall wird als Leistungsanpassung (power match,
match) bezeichnet [48]. Da Koaxialkabel in der Praxis einen nahezu reellen Wellenwi-
derstand Z, besitzen [49], ergibt sich fiir eine leistungsoptimierte Anpassung an das
NMR-System die Bedingung

Zr = Zy* =~ Zy. (3.3)

Bei einer Fehlanpassung der Impedanzen, Z # Z,*, treten hingegen Reflexionen auf,
die zu einer Verringerung der iibertragenen Sendeleistung fithren [50]. Der in Form
einer elektromagnetischen Welle reflektierte Anteil P, der HF-Leistung P ldsst sich
mit Hilfe des komplexen Spannungsreflexionskoeffizienten

:ZL_ZO*NZL_ZOZ & (34)
I+ 2y Zp+ 2 P '

ermitteln [49].

Die Impedanz einer NMR-Spule entspricht jedoch nicht der 50 Q-Impedanz der
Ubertragungsleitungen. Aus diesem Grund ist zur Leistungsanpassung der Spule
ein Transformationsnetzwerk erforderlich. Dieses sogenannte Ankoppelnetzwerk sorgt
nicht nur fiir eine optimale Ubertragung der Sendeleistung in die NMR-Spule, son-
dern gewéhrleistet auch im Empfangsfall eine weitestgehend rauschfreie Weiterleitung
des schwachen NMR-Signals zur Verstdarkung an den Vorverstéirker (vgl. Abs. 3.2).
Durch die leistungsoptimierte Ankopplung wird somit auch eine Verschlechterung des
im NMR-Experiment erzielten Signal-Rausch-Verhéltnisses verhindert.

Grundvoraussetzung hierfiir ist allerdings ein nahezu verlustfreies Arbeiten des
Transformationsnetzwerks. Dies wird durch die Verwendung verlustarmer Kompo-
nenten, wie Kondensatoren und Induktivitdten, und eine Vermeidung von verlust-
behafteten ohmschen Widersténden erreicht. Weiterhin sollte das Ankoppelnetzwerk
die Symmetrie der Strom- und Spannungsverteilung in der NMR-Spule nicht beein-
trachtigen, um eine Verstarkung dielektrischer Verluste zu vermeiden und nicht die
in vielen Féallen erforderliche Bi-Homogenitdt der Spule zu verschlechtern. Dies ist
besonders bei Birdcage- [51] und TEM-Resonatoren [52,53] von grofer Bedeutung.

Letztendlich ist der genaue Aufbau eines Ankoppelnetzwerks von der Geometrie,
der Arbeitsfrequenz wy und der Beladung der jeweiligen NMR-Spule durch die Pro-
be abhéngig. Die sich hieraus ergebenden unterschiedlichsten Anforderungen fithren
zu einer Vielzahl verschiedener Formen von Transformationsnetzwerken. Fiir die in
dieser Arbeit diskutierten NMR-Spulen sind allerdings einfachste Ankoppelnetzwer-
ke ausreichend, weshalb im Folgenden nur die grundsétzliche Funktionsweise dieser
Netzwerke néher erlautert wird. Hinsichtlich aller weiterfithrenden Informationen sei
auf die zahlreichen Artikel und Biicher verwiesen, die sich ausfiihrlicher mit der The-
matik von Transformationsnetzwerken beschéftigen, z. B. [36,54,55].
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3.1. Anschluss der NMR-Spulen

Funktionsweise einfacher Ankoppelnetzwerke

Die zu transformierende Impedanz der NMR-Spule setzt sich aus der Spulenindukti-
vitdt L und dem Verlustwiderstand R zusammen

ZSpule =R + iwL, (35)

der jedoch in den meisten Féllen deutlich kleiner als die geforderte Systemimpedanz
von 50 €2 ist. Um diesen Ohmschen Widerstand zu erhéhen, wird parallel zur Spule
ein Kondensator geschaltet, der sogenannte Tune-Kondensator C; (Abb. 3.1). Der auf

R C.,
— |
| I— Al

= £ C

z

Abbildung 3.1. — Finfaches kapazitives Ankoppelnetzwerk. Die NMR-Spule besitzt
die Induktivitdit L und den Verlustwiderstand R. Der Tune-Kondensator C; erhéht
den Realteil der Spulenimpedanz Z bei der Resonanzfrequenz wgy, wihrend der Match-
Kondensator Cy, den Imagindrteil auf 0 driickt.

diese Weise erzeugte Parallelschwingkreis zeigt den in Abbildung 3.2 dargestellten
typischen Impedanzverlauf. In der Umgebung der Resonanzfrequenz

Wres 1
V’I"ES 27’[’ Qﬂ_m (3'6)
wird so der Realteil bis auf einige Kiloohm erhéht. Dariiber hinaus ergeben sich zwei
Frequenzen, v; und v,, bei denen der geforderte Wert von 50 2 fiir den Realteil der
Impedanz erreicht wird. Mit Hilfe des Tune-Kondensators C; kann einer dieser 50 €2-
Punkte auf die Resonanzfrequenz wy des NMR-Tomographen abgeglichen werden. Der
Imaginéarteil der Impedanz des Parallelresonanzkreises ist jedoch in beiden Féllen von
Null verschieden. Um diese Diskrepanz auszugleichen, bieten sich zwei mogliche Arten
der Ankopplung.
Bei der ,kapazitiven* Ankopplung wird eine Kapazitidt C), in Serie zum Paral-
lelschwingkreis geschaltet (Abb. 3.1). Durch diesen sogenannten Match-Kondensator
wird der Imaginérteil der Impedanz um den additiven Term

1
w Cy,

verkleinert. Somit kann bei der Frequenz 14 der positive Imaginérteil der Impedanz
kompensiert und auf 50 2 angekoppelt werden (vgl. Abb. 3.2).

Loy = —i (3.7)
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3. NMR-Spulentechnik

50Q - -

Abbildung 3.2. — Typischer Impedanzverlauf einer NMR-Spule. Eine Verdnderung
des ,,Tunes® bewirkt eine Verschiebung des Realteils der Spulenimpedanz Z, wihrend
mit Hilfe des ,Matches* der Imagindrteil von Z ausgeglichen werden kann.

Im Falle einer ,induktiven* Ankopplung wird hingegen die induktive Wechselwir-
kung einer Ankoppelspule L,, mit der NMR-Spule L ausgenutzt (Abb. 3.3). Das Maf3
der induktiven Kopplung ist durch die Gegeninduktivitét

M = k\/LLy, (3.8)

R
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Abbildung 3.3. — Finfaches induktives Ankoppelnetzwerk. Die NMR-Spule besitzt die
Induktivitit L und den Verlustwiderstand R. Unter Verwendung einer Gegenindukti-
vitat M (3.8) ist es mit diesem Ankoppelnetzwerk maglich, die Spulenimpedanz bei der
hoheren Frequenz vy auf die Leitungsimpedanz von 50 Q0 anzupassen.
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3.2. Der Vorverstarker

gegeben, die sich neben den beiden Induktivitdten L und L,, aus dem geometrischen
Kopplungskoeffizienten &k berechnet [56]. Dieser kann iiber eine Variation des Ab-
standes zwischen Ankoppelspule und HF-Spule eingestellt werden. Mit Hilfe eines
solchen induktiven Ankoppelnetzwerks ist entsprechend bei der oberen Frequenz 1y
eine Anpassung der Spule an die Leitungsimpedanz von 50 €2 moglich.

Vom Prinzip sind beide Arten der Ankopplung gleichwertig. In der Realitdt unter-
scheiden sie sich jedoch aufgrund der Eigenschaften der verwendeten Bauteile. Ka-
pazitéiten sind im Allgemeinen mit geringeren Verlusten verbunden und lassen sich
in Form von abstimmbaren Trimmkondensatoren realisieren. Demgegeniiber ermdogli-
chen Induktivitdten den Anschluss der NMR-Spule ohne einen galvanischen Kontakt.
So bleibt die Symmetrie der Potenziale in der HF-Spule in jedem Fall vom Ankop-
pelnetzwerk unbeeinflusst [57].

3.2. Der Vorverstarker

Aufgrund der geringen Signalamplitude muss das NMR-Signal verstéirkt werden, um
es so gegeniiber den Rauschbeitrigen der vielen weiteren Komponenten in der Emp-
fangskette des NMR-Tomographen unempfindlicher zu machen [58]. Die erste Stufe
der Verstdrkung bildet hierbei der sogenannte Vorverstéirker. Dieser verstiarkt das
Eingangssignal Uy, linear um den Verstiarkungsfaktor G; auf das Ausgangssignal

Uaus = G1 - Uein. (3.9)

Neben der Signalverstarkung fiigt der Vorverstiarker dem Signal allerdings auch zusétz-
liches Rauschen hinzu. Dieses wird durch die Rauschzahl
o SNRaus
~ SNRuin
beschrieben, wobei SN R.;, das Signal-Rausch-Verhéltnis am Eingang und SN R,

das am Ausgang des Vorverstirkers bezeichnet. In der Regel werden Rauschzahlen in
Dezibel (dB) angegeben [59],

Fy

(3.10)

SNR qus
SNRez’n .

Typische Werte fiir einen Vorverstérker in einem NMR-System sind ein Verstarkungs-
faktor von GGy = 27 dB und eine Rauschzahl von F; = 0,8 dB, was mit einem un-
gefahr 23-fach hoheren Signallevel und einem zusétzlichen Rauschen von ungeféihr
10 % einhergeht.

Bei der weiteren Verstarkung des NMR-Signals addiert eine zweite Verstérkerstufe
wiederum Rauschen und bedingt somit eine erneute Verringerung des Signal-Rausch-
Verhiéltnisses. Die Gesamtrauschzahl F.s beliebig vieler hintereinander geschalteter
Verstarkerstufen n kann mit Hilfe von

(F-1)  (B-1) (Fa— 1)

Foo—F 5
s =t ot o e, Tt a 6, LG,

Fy =20log (3.11)

(3.12)
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ermittelt werden [60]. In der Regel ist die Verstarkung G; gegeniiber dem Rauschfak-
tor Fy allerdings hinreichend groB, so dass der zweite Term in (3.12) vernachldssigt
werden kann. Weitere Verstirkerstufen tragen entsprechend in einem noch geringe-
ren Mafl zur Gesamtrauschzahl F,.; bei. Demzufolge wird die Rauschzahl der Emp-
fangskette des NMR-Systems weitestgehend von ihrem ersten Verstiarker, dem Vor-
verstérker, bestimmt.

Den Kern eines jeden Verstérkers bilden Transistoren, die auf unterschiedliche Ar-
ten angesteuert werden koénnen. Im leistungsangepassten Betriebszustand werden
Eingangs- und Ausgangsimpedanz des Transistors auf die Systemimpedanz ange-
passt, um eine Reflexion von Leistung nach Gleichung (3.4) zu vermeiden. Hierdurch
erzielt der Verstérker die maximale Verstirkung G [61]. Im rauschangepassten Be-
triebszustand wird die Eingangsimpedanz hingegen nicht der Quellimpedanz Z, son-
dern vielmehr einer optimalen Impedanz Z,, angepasst. Bei dieser ist die erreichte
Verstarkung zwar geringer, aber der Transistor arbeitet bei seiner minimalen Rausch-
zahl F}.

Der rauschangepasste Betrieb eines Vorverstédrkers kann dariiber hinaus genutzt
werden, um unerwiinscht in der NMR-Spule induzierte Stréme durch Einkopplung
einer grofen Impedanz in den Spulenkreis zu unterdriicken [62]. Diese besondere
Verwendung rauscharmer Vorverstiarker wird in Kapitel 4.1.3 nédher erldutert.

3.3. Klassifizierung von NMR-Spulen

NMR-Spulen kénnen hinsichtlich verschiedener Kriterien in unterschiedliche Katego-
rien eingeteilt werden. Im Allgemeinen wird meist zwischen Sende- und Empfangs-
spulen sowie zwischen Volumen- und Oberflichenspulen unterschieden.

Sende- und Empfangsspulen

Grundsétzlich konnte jede NMR-Spule zum Senden der Anregungspulse und zum
Empfang des NMR-Signals aus der Probe genutzt werden. Beide Fille unterscheiden
sich allerdings in den Anforderungen an die Leistungscharakteristik der Spule.

Im Sendefall ist eine homogene Anregung der Probe vordringlicher als eine effekti-
ve Auslenkung der Magnetisierung (vgl. Abs. 1.2), da eine Variation der Flipwinkel
itber das Probenvolumen aufgrund von Magnetfeldinhomogenitéten fiir viele NMR-
Anwendungen nicht tolerabel ist. Im Empfangsfall steht hingegen das bestmoglich er-
zielbare SNR im Vordergrund. Respektiv sollte die NMR-Spule ihre héchste Empfind-
lichkeit im interessierenden Teil des Probenvolumens besitzen und so gut wie keinen
Rauschbeitrag aus anderen Regionen der Probe empfangen. Entsprechend wird meist
eine raumlich begrenzte, inhomogene Messempfindlichkeit der Spule in Kauf genom-
men, solange das lokale Signal-Rausch-Verhiltnis gesteigert werden kann. Uberdies
besteht die Moglichkeit, die so hervorgerufene Inhomogenitédt im SNR mit Hilfe der
genauen Kenntnis der rdumlichen Spulensensitivitat wiahrend der Nachprozessierung
der Messdaten korrigieren zu koénnen.

26



3.3. Klassifizierung von NMR-Spulen

Viele Anwendungen stellen im Sende- und Empfangsfall allerdings dhnliche Anfor-
derungen an die NMR-Spule, so dass in diesen Féllen meist dieselbe Spule fiir die
Anregung der Probe und den Empfang des NMR-Signals verwendet wird. Eine Tren-
nung von Sende- und Empfangsspule wird insbesondere bei in vivo Untersuchungen
vollzogen, bei denen nur ein kleiner Teil einer stark beladenden Probe von Interesse
ist [63].

Volumen- und Oberflachenspulen

Die Einteilung von NMR~Spulen in Volumen- und Oberfldchenspulen steht im engen
Zusammenhang mit der Unterscheidung von Sende- und Empfangsspulen.

Volumenspulen umgeben das zu untersuchende Objekt vollstindig und sind so im
Stande, ein homogenes Bi-Feld iiber das Probenvolumen zu erzeugen. Bei rdumlich
spezifischen Anwendungen kann mit dieser Art von NMR-Spulen allerdings kein op-
timales Signal-Rausch-Verhéltnis erzielt werden, da neben dem interessierenden Teil
der Probe alles weitere Gewebe innerhalb der Spule zu einem erhohten Rauschpegel
beitrigt [20,29].

Oberflachenspulen werden hingegen direkt auf dem Messobjekt iiber dem zu unter-
suchenden Bereich des Probenvolumens platziert, da in diesem Fall das Streufeld der
NMR-Spule in einem gewissen Abstand zum Spulenzentrum fiir die NMR-Messungen
verwendet wird. Aufgrund der geringen rdumlichen Ausdehnung der Oberfléchenspule
weist dieses Bj-Feld jedoch nur noch eine begrenzte Homogenitét iiber der Probe auf.
Allerdings zeichnet sich dieser Spulentyp durch eine im Vergleich zu Volumenspulen
bessere lokale Messempfindlichkeit aus. So kann zum einen durch die Néhe der Spule
zum interessierenden Bereich des Probenvolumens eine hohere Signalspannung emp-
fangen werden. Zum anderen beschrankt die lokalisierte Spulenempfindlichkeit der
Oberflachenspule den Rauschbeitrag der Probe auf den zu untersuchenden Teil [37].
Der auf diese Weise erzielte Gewinn an Signal-Rausch-Verhéltnis fallt allerdings mit
zunehmendem Abstand zur Spule geringer aus. Entsprechend ist die Verwendung
dieser Art von NMR-Spulen besonders bei oberflichennahen Strukturen von Vorteil.

Abbildung 3.4. — a: FEinfache Oberflichenspule. b: Solenoid-Volumenspule. c:
Birdcage- Volumen-Resonator.
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Der optimale Spulendurchmesser entspricht hierbei ungeféihr der Tiefe des interessie-
renden Bereichs der Probe unter der Oberfléche des Messobjektes [64].

Aufgrund der inhomogenen Bj-Feldverteilung konnen Oberflichenspulen bei vie-
len NMR-Anwendungen nicht wie Volumenspulen gleichzeitig als Sende- und Emp-
fangsspulen genutzt werden. So werden sie meist ausschliefllich zum Empfang des
NMR-Signals eingesetzt, wahrend eine zusétzliche Volumenspule fiir eine homogene
Anregung der Probe sorgt [63].

Ein Beispiel fiir eine Oberflichenspule ist eine einfache Drahtschleife [65] (Abb.
3.4a). Klassische Volumenspulen sind hingegen Solenoidspulen (Abb. 3.4b) oder die
schon erwihnten Birdcage-Resonatoren [51] (Abb. 3.4c).

3.4. MaBnahmen zur Patientensicherheit

Bei NMR-Spulen, die fiir Untersuchungen am menschlichen Korper eingesetzt wer-
den, ist es besonders wichtig, durch bauliche Mafinahmen die Sicherheit des Proban-
den oder Patienten zu gewéhrleisten. Zum Einen wird dies durch aktive Sperrkreise
erreicht, welche die Empfangsspule wihrend des Sendens der hochfrequenten Anre-
gungspulse inaktiv schalten. Zum Anderen unterdriicken sogenannte Mantelwellen-
sperren gefihrliche Wechselstrome auf der Abschirmung der koaxialen Transmissions-
leitungen.

Aktive und passive Sperrkreise

Zur homogenen Anregung der Probe werden unter anderem Hochfrequenzpulse mit
einer Leistung von bis zu einigen Kilowatt durch die Sendespule appliziert. Die
Empfangsspule muss in diesem starken Sendefeld zuverldssig passiv geschalten wer-
den, um die Induktion von HF-Stréomen in der Spule zu unterbinden und so eine
Storung des homogenen Anregungsfeldes zu verhindern. Ferner kénnen hohe indu-
zierte HF-Leistungen nicht nur zur Zerstorung elektrischer Bauteile fiithren, sondern
auch iiberhohte Bi-Feldstédrken in der Ndhe der Empfangsspule hervorrufen. Durch
diese bestiinde die akute Gefahr, Verbrennungen am Probanden oder Patienten zu
verursachen [66].

Aufgrund der schnellen Abfolge der Anregungspulse, insbesondere bei der NMR-
Bildgebung, muss das Wegschalten der Empfangsspule iiber ein Steuersignal des
NMR-Systems in Mikrosekunden moglich sein. Dies wird durch die Verwendung von
Sperrkreisen im HF-Strompfad der Spule erreicht, die mit Hilfe von PIN-Dioden aktiv
zu- oder weggeschaltet werden konnen. PIN-Dioden bieten aufgrund ihrer Halbleiter-
eigenschaften den hierbei notwendigen Vorteil, hohe HF-Stréome von einigen Ampere
durch kleine Gleichstrome in kurzer Zeit schalten zu konnen. Die Sperrkreise an sich
bestehen aus einem Parallelschwingkreis, der sich neben der PIN-Diode aus einer in
der Spule integrierten Kapazitdt und einer zu dieser parallel geschalteten Indukti-
vitdt zusammensetzt (Abb. 3.5a). Durch die richtige Abstimmung dieses Schwing-
kreises kann bei Aktivierung eine grofie Impedanz auf der Resonanzfrequenz in den
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HF-Strompfad der Empfangsspule eingekoppelt und so der Fluss von HF-Strémen
unterbunden werden. Wéhrend des Empfangs des NMR-Signals liegt hingegen {iber
der Steuerleitung eine negative Spannung an, wodurch die PIN-Diode gesperrt und
ihr Beitrag zum Rauschen minimiert wird. Obwohl im Sendefall Stréme von weni-
gen Milliampere ausreichen wiirden, um die Empfangsspule passiv zu schalten, wer-
den in der Praxis 50-100 mA verwendet. Hierdurch kann die Leistungsfestigkeit der
PIN-Diode erhoht und zugleich die Empfindlichkeit des Sperrkreises gegeniiber ho-
hen Spannungsabfillen aufgrund von Umladeprozessen verringert werden, welche die
PIN-Diode unmittelbar zerstéren kénnen [67].

Bei NMR-Spulen fiir den Routineeinsatz an Patienten kommen aus Griinden der
Redundanz meist noch weitere Sicherheitsmechanismen zur Anwendung. So werden
beispielsweise hdufig noch passive Sperrkreise in den HF-Strompfad der Spule einge-
baut (Abb. 3.5b). Diese bestehen aus einem Parallelschwingkreis, der sich neben einer
Induktivitdt und einer Kapazitéit aus zwei gekreuzten PIN-Dioden zusammensetzt.
Uberschreitet der im Spulenkreis auftretende Wechselstrom eine bestimmte Stérke, so
schaltet, abhéngig von der aktuellen Halbwelle, die eine oder andere PIN-Diode durch
und der Sperrkreis ist aktiv. Entsprechend wird abermals eine grofie Impedanz auf
der Resonanzfrequenz der NMR-Spule in den HF-Strompfad eingekoppelt, welche die
auftretenden Strome unterdriickt. Ein rechtzeitiges und hinreichend schnelles Schal-
ten der passiven Sperrkreise wird hierbei durch die Verwendung speziell fiir diesen
Zweck entwickelter PIN-Dioden erreicht.

Ahnliches gelingt auch durch den Einbau von Sicherungen in den Spulenkreis, die
ab einer bestimmten Stromstérke durchbrennen und so den HF-Strompfad der NMR-
Spule unterbrechen. In diesem Fall liegt der Vorteil in der geringen Grofie der Bauteile
und der nicht erforderlichen Abstimmung auf die Resonanzfrequenz der HF-Spule.

Spule Spule

L § ¢ L ¢ \V4

a DC b

Abbildung 3.5. — Ersatzschaltbild zweier Sperrkreise zum Inaktivschalten einer NMR-
Spule. a: Sperrkreis, der mit Hilfe einer PIN-Diode durch einen geringen Gleichstrom
(DC) aktiv geschalten werden kann. b: Passiver Sperrkreis, der iber das Durchschalten
einer der gekreuzten PIN-Dioden in Folge eines zu hohen, in der NMR-Spule auftre-
tenden Wechselstroms aktiv wird.
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Dies muss allerdings aufgrund einer schlechten Bauteilgiite der Sicherungen mit einem
verringerten intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnis der NMR-Spule erkauft werden.

Mantelwellensperren

In den koaxialen Ubertragungsleitungen fliefen die hochfrequenten Wechselstrome
aufgrund des Skin-Effekts auf der Oberfliche des Innenleiters und der Innenseite
der Abschirmung. Der Phasenunterschied von 180° zwischen beiden Stromen bewirkt
hierbei, dass sich aulerhalb des Koaxialkabels alle hochfrequenten Felder gegenseitig
aufheben [45]. Allerdings kénnen aufgrund von Potentialunterschieden im Spulenauf-
bau noch weitere, nicht dem NMR-Signal zugehorige HF-Strome auf der Kabelab-
schirmung auftreten. Diese sogenannten Mantelwellen bilden héufig die Ursache fiir
storende Kopplungen zwischen unterschiedlichen Baugruppen der NMR-Spulen sowie
zu Abschirmungen oder dem NMR-System selbst. Sie fithren entsprechend zu zusétzli-
chen Spulenverlusten in Form von dielektrischen Wechselwirkungen oder Abstrahlung
von HF-Feldern. Des Weiteren konnen auch durch das Anregungsfeld der Sendespule
starke Wechselstrome auf der Abschirmung induziert werden. Diese Mantelwellen ru-
fen in unmittelbarer Nahe des Koaxialkabels hohe Feldstéirken hervor, die wiederum
schwere Verbrennungen am Probanden oder Patienten verursachen kénnen [68].

Um den Fluss von signalfremden HF-Stromen auf der Kabelabschirmung und so-
mit das Auftreten von Mantelwellen zu verhindern, kommen spezielle Filterelemente,
sogenannte Mantelwellensperren, zur Anwendung. Breitbandige Losungen, wie sie
zahlreich in Form von Ferritkernen beispielsweise an Monitorkabeln benutzt werden,
konnen aufgrund der starken Magnetfelder in NMR-Systemen nicht eingesetzt wer-
den. Infolgedessen werden fiir NMR~Spulen mit einer Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz,
wie die in dieser Arbeit vorgestellten, hiufig schmalbandige Toroid-Mantelwellen-
sperren verwendet.

Bei dieser Art von Mantelwellensperren wird das Koaxialkabel auf einen unmagne-

a b

Abbildung 3.6. — a: Ersatzschaltbild einer Toroid-Mantelwellensperre, die signalfrem-
de Wechselstrome auf der Abschirmung einer Koaxialleitung unterdriickt. b: Photo ei-
ner bei Spulen in dieser Arbeit verwendeten Toroid-Mantelwellensperre.
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tischen, nicht metallischen Ring mit mehreren Windungen gewickelt. Zu der hieraus
entstandenen Induktivitdt zwischen den Punkten der Kabelabschirmung kurz vor
und kurz nach dem Toroiden wird eine Kapazitét parallel geschaltet (Abb. 3.6) [69].
Mit der richtigen Abstimmung dieses Parallelschwingkreises kann auf dem Schirm
des Koaxialkabels eine hohe Impedanz in einem schmalen Frequenzbereich um die
Arbeitsfrequenz der HF-Spule eingekoppelt werden. Der Signalstrom in der Ubertra-
gungsleitung bleibt von dieser allerdings unbeeinflusst, da er aulerhalb des Koaxial-
kabels und somit auch iiber der Induktivitdt des Sperrkreises kein Feld erzeugt. Das
Auftreten signalfremder Wechselstrome fithrt hingegen zur Ausbildung eines dufle-
ren Magnetfeldes um die Ubertragungsleitung, welches die Induktivitit des Paral-
lelschwingkreises durchdringt. Als Folge werden die feldverursachenden HF-Stréme
auf der Kabelabschirmung geddmpft und die Entstehung von Mantelwellen kann auf
diese Weise vermieden werden [68,70].
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Die grundlegende Idee bei sogenannten ,,Phased-Array“ Spulen in der Magnetreso-
nanz ist die zeitgleiche Detektion des NMR-Signals aus einer Probe mit einer Vielzahl
eng benachbarter Empfangsspulen. Aus einer geeigneten Kombination dieser Einzel-
spuleninformationen ergibt sich anschliefend der Gesamtdatensatz des Spulenarrays.
Auf diese Weise kann mit der hohen Empfindlichkeit einer kleinen Oberflichenspule
ein Bereich des Messobjektes abdeckt werden, fiir welchen sonst die Verwendung einer
Volumenspule erforderlich wére. Drei Beispiele fiir hdufig verwendete Arraystruktu-
ren sind in Form eines linearen, eines zweidimensionalen und eines Volumenarrays in
Abbildung 4.1 dargestellt.

a b C

Abbildung 4.1. — Drei unterschiedliche, hiufig zur Anwendung kommende Arraygeo-
metrien. Jede Leiterschleife stellt hierbei eine Einzelspule mit einem eigenen Ankoppel-
netzwerk dar. a: Lineares Spulenarray. b: Zweidimensionales flaches Spulenarray. c:
Volumenarray, bei dem die Finzelspulen das Probenvolumen vollstindig umschliefSen.

Die Tauglichkeit solch geometrischer Anordnungen von Einzelspulen ist allerdings
an bestimmte Voraussetzungen gekniipft. Zum Einen miissen die einzelnen Ober-
flachenspulen voneinander unabhéngig sein. Dies bedeutet, dass keine signifikante
Wechselwirkung der Einzelspulen {iber ihre magnetischen oder elektrischen Felder
vorhanden sein darf. Zum Anderen ist fiir jede einzelne Oberflichenspule eine eige-
ne Empfangskette erforderlich. Hierdurch kann das von jeder Einzelspule gleichzeitig
empfangene NMR-Signal separat als spuleneigener Datensatz aufgezeichnet werden.
Eine Rekonstruktionssoftware setzt die einzelnen Spulendatensétze zu einem Gesamt-
datensatz unter Wichtung eines jeden Datenpunktes in Betrag und Phase zusammen.
Auf diese Weise kann ein optimales Signal-Rausch-Verhéltnis in jedem Punkt des zu-
sammengesetzten Datensatzes erzielt werden [62].
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4. Phased-Array Spulen

Das hier zugrunde liegende Prinzip ist der bereits aus den Bereichen Radar und
Ultraschall bekannten , Phased-Array“-Technik sehr &hnlich, wovon sich auch der
Begriff ,NMR Phased-Array“ ableitet. Dieses Spulen-Konzept kann in der NMR-
Bildgebung wie auch in der NMR-Spektroskopie eingesetzt werden, unabhéngig von
den verwendeten Messsequenzen.

Eine Phased-Array Spule erdffnet allerdings noch eine andere Moglichkeit. Auf-
grund ihrer unterschiedlichen Positionen und Winkel zur Probe variiert auch das von
den einzelnen Oberflichenspulen empfangene NMR-Signal. Hierdurch kann einem
aufgenommenen Spulenprofil eindeutig ein Bereich des Probenvolumens zugeordnet
werden. Diese im Spulen-Array intrinsisch vorhandene Ortsinformation wird beson-
ders bei der NMR-Bildgebung ausgenutzt, um Phasenkodierschritte zur Ortskodie-
rung einzusparen und so die Messzeit zu verkiirzen. Wie dies genau erreicht werden
kann, wird in Kapitel 5.2 ausfiihrlich erlautert.

4.1. Unabhangigkeit von NMR-Spulen

Werden zwei Oberflachenspulen, die getrennt voneinander auf die gleiche Resonanz-
frequenz 1y abgestimmt wurden, in geringem Abstand zueinander positioniert, so
wechselwirken sie iiber ihre Gegeninduktivitit (mutual inductance). Diese Wechsel-
wirkung fithrt zu einer Aufspaltung der Resonanzfrequenz der Einzelspulen wie es in
Abbildung 4.2 dargestellt ist [71]. Hierdurch ist die Empfindlichkeit der Oberfldchen-

»
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Abbildung 4.2. — Resonanzen zweier nah benachbarter Oberflichenspulen, die auf die
gleiche Resonanzfrequenz vy abgestimmt sind. Die urspriingliche Resonanz spaltet in
zwet Resonanzen auf. Die Empfindlichkeit ist so bei der eigentlichen Resonanzfrequenz
vy stark erniedrigt.
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4.1. Unabhéngigkeit von NMR-Spulen

spulen bei der eigentlichen Resonanzfrequenz vy stark reduziert. Gleichermaflen wird
durch die Kopplung der Einzelspulen auch Signal und Rauschen von einer zur anderen
Spule iibertragen [62].

Im Folgenden sollen verschiedene Wege zur Entkopplung der Einzelspulen in einem
NMR Phased-Array vorgestellt und die géngigsten erlautert werden.

4.1.1. Geometrische Entkopplung

Die Oberfliachenspule I sei von einem Wechselstrom I; durchflossen, der ein magneti-
sches Wechselfeld B, erzeugt. Dieses B;-Feld bewirkt einen magnetischen Fluss durch
die Fléche, die von der nahen Leiterbahnstruktur der Spule 2 aufgespannt wird (Abb.
4.3a). Entsprechend dem Faradayschen Gesetz (1.18) wird so eine Spannung in der
Oberflachenspule 2 induziert. Der magnetische Fluss

&, = M-I (4.1)

selbst ergibt sich neben dem Strom I; aus dem Proportionalitdtsfaktor M, der so-
genannten gegenseitigen Induktivitit oder auch Gegeninduktivitdt der Spulen [72].
Gleichermafien erzeugt der Strom /5 in Spule 2 einen magnetischen Fluss durch die
Oberflachenspule 1. Werden indes die beiden Einzelspulen derartig positioniert, dass
der gesamte magnetische Fluss durch die jeweils andere Spule Null ergibt, so wird
keine Spannung induziert und fiir die Gegeninduktivitiat folgt nach (4.1) M = 0.
Die Oberflachenspulen wiren somit geometrisch entkoppelt (Abb. 4.3b). Das hierfiir
erforderliche Mafl an Spuleniiberlapp ist allerdings von der Geometrie der verwende-
ten Einzelspulen abhéngig, kann aber recht einfach berechnet werden. Dies soll im
Folgenden am Beispiel zweier koplanarer Oberflichenspulen gezeigt werden, wie sie
auch Roemer et al. eingesetzt haben [62].

Die beiden Spulen mit der Kantenldnge d seien hierzu auf einer unendlich ausge-
dehnten Probe mit der Dicke 2d und der Leitfdhigkeit o platziert, wobei der Wert [
den Abstand der Spulenmittelpunkte angibt (Abb. 4.4). Die magnetischen und elek-
trischen Felder, welche die Einzelspulen in ihrer Néhe in der Probenschicht erzeugen,
konnen durch ein Vektorpotential A bestimmt werden [73]

B=VxA (4.2)
dA
E=_-" 4.

Die Arbeitsfrequenz der Spulen sei hierbei so niedrig, dass die magnetischen Felder
vordringlich durch die Wechselstréme in den Oberflichenspulen entstehen und nicht
durch induzierte Wirbelstrome in der leitfdhigen Probe beeinflusst werden. Aufgrund
dieser quasistatischen Ndherung kann das Vektorpotential aus einem Volumenintegral
iiber die zugrunde liegende Stromverteilung berechnet werden [74]. Seien weiterhin
die Leiterbahnen als schmal angenommen, so kann das Volumenintegral in ein Li-
nienintegral entlang der Leiterbahnstruktur

i ,u()] % ds (4.4)

|77 — |
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4. Phased-Array Spulen

] o0 o0

Abbildung 4.3. - Momentaufnahme der Magnetfelder él und éz, die durch die Wech-
selstrome Iy und Is in den beiden Oberflichenspulen hervorgerufen werden. a: Die
Spulen befinden sich in unmittelbarer Nihe zueinander und koppeln so iiber ihre Ge-
geninduktivitit. b: Spulen in Uberlapp. Bei geeignetem Uberlapp ist der Magnetfluss
durch die jeweils andere Spule in die Zeichenebene hinein ® gerade so groff wie der
aus der Zeichenebene heraus ®. Die Spulen sind somit entkoppelt. Auf die Darstel-
lung der Feldverteilung auferhalb der Spulen wurde aus Grinden der Ubersichtlichkeit
verzichtet.

iiberfithrt werden [75,76]. Hierbei bezeichnet I den in der Spule flieBenden Strom, §
einen Tangentialvektor an die als Linie angenommene Leiterbahn, dessen Betrag die
Integrationslidnge angibt, und |7 — | beschreibt den Abstand des Leiterbahnsegments
zu einem Punkt in der Probenschicht.

Wird dieses Vektorpotential in (4.2) eingesetzt, so ergibt sich das sogenannte Biot-
Savart-Gesetz

é— /.L()I%dgx (F—T_”/):g

 Ar |7 — 7| ’

(4.5)

das die Berechnung des magnetischen Feldes einer beliebigen Leiterbahnstruktur
ermoglicht.
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4.1. Unabhéngigkeit von NMR-Spulen
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Abbildung 4.4. — Spulenanordnung zur Bestimmung des magnetischen und elektri-
schen Kopplungskoeffizienten. Die quadratischen Spulen mit der Kantenlinge d befin-
den sich auf einer unendlich ausgedehnten Probe der Dicke 2d und der Leitfdhigkeit
.

Gleichermaflen kann durch das Vektorpotential A auch der magnetische Fluss
F 52

bestimmt werden, der vom Magnetfeld B, erzeugt, die Flache der Spule S5 durch-
dringt [72]. Somit ergibt sich die gegenseitige Induktivitét zweier Spulen mit linien-

formigen Leiterbahnen zu
ds; - ds:
/ / o1 452 (4.7)
|71 — 73]

wobei §7 und S, wiederum Tangentenvektoren an die betreffenden Leiterbahnen sind
und |7} — 7| den vektoriellen Abstand zwischen den Linienelementen d§; und ds,
beschreibt.

Ein Ma$ fiir die magnetische Kopplung zweier Spulen gibt der sogenannte magne-
tische Kopplungskoeffizient

M12
vV LiLsy

an, der sich aus der Gegeninduktivitit M und den Selbstinduktivitdten L; und Lo
der Einzelspulen berechnet [56].

Koy, = mit  0< kp, <1 (4.8)
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4. Phased-Array Spulen

In Analogie definieren Roemer et al. einen weiteren Kopplungskoeffizienten

Ry .
e <

key, N mat 0<k
der die Wechselwirkung der Spulen aufgrund ihrer elektrischen Felder beschreibt.
Hierbei bezeichnen R;; und Rss die Rauschwiderstédnde der Einzelspulen in Isolati-
on und Ry einen zusétzlichen Rauschmechanismus, der auftritt, wenn beide Ober-
flichenspulen zeitgleich benutzt werden. Dieser spiegelt entsprechend das korrelierte
Rauschen zwischen den Einzelspulen wider. Der elektrische Kopplungskoeffizient k.,,
kann somit auch als Rauschkorrelationskoeffizient verstanden werden. Die Rauschwi-
derstidnde selbst sind als Volumenintegral

e <1, (4.9)

R, = J/Ei(x,y, z) - Ek(x,y,z)dv (4.10)

iiber die von den Spulen im Probenvolumen V' hervorgerufenen elektrischen Felder de-
finiert [62]. Wird fiir den Wechselstrom [ in den Spulen, wie in den meisten Fillen zu-

A
1,00
e 0,75 —
0
N
=
® 050
o
X
wn
2
5 025 —|
o
o
A 0 —
-0,25 | | | >
0 05 1,0 15 2.0

1/d

Abbildung 4.5. — Kopplungskoeffizienten der koplanaren Spulen aus Abbildung 4.4
in Abhdngigkeit des Spulenabstandes | bezogen auf die Kantenlinge d der Spulen. Der
elektrische Kopplungskoeffizient k. wurde durch numerische Integration von (4.11) iber
einer Probenschicht der Dicke 2d innerhalb der Grenzen von +10d in z- und y-Richtung
bestimmt. Der magnetische Kopplungskoeffizient k,, wurde entsprechend durch Integra-
tion von (4.7) ermittelt.
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4.1. Unabhéngigkeit von NMR-Spulen

treffend, eine konstante Frequenz angenommen, so kénnen mit (4.3) auch die Rausch-
widerstdnde Ry, mit Hilfe des Vektorpotentials A aus (4.4) ermittelt werden

Ry = uﬂa/A} - AydV. (4.11)

Soll diese Berechnung fiir andere Geometrien durchgefiithrt werden, so muss gewéhr-
leistet sein, dass die Randwertbedingungen fiir das elektrische und magnetische Feld
erfiillt sind [77,78]. Dies kann meist durch eine geeignete Eichtransformation des
Vektorpotentials erzielt werden [73].

In Abbildung 4.5 sind der elektrische und magnetische Kopplungskoeffizient fiir die
koplanaren Spulen aus Abbildung 4.4 in Abhéngigkeit ihres Abstandes [ dargestellt.
Sie wurden mittels einer numerischen Integration von (4.7) und (4.11) bestimmt und
sind auf die Ergebnisse fiir den Anfangszustand [ = 0 normiert. Um bei der Berech-
nung des Vektorpotentials eine mogliche Singularitét in (4.4) und (4.7) zu vermeiden,
wurde fiir den Nenner |7} — 75| eine untere Grenze von einem Hundertstel der Kan-
tenlénge d festgesetzt. Dies entspricht bei Spulen mit einer Lange von 10 cm, in guter
Relation zur Wirklichkeit, einem Leiterbahndurchmesser von 1 mm.

Aus Abbildung 4.5 ist erkennbar, dass bei einem Abstand der Oberflichenspulen
von ungefiahr 0,9-d die Gegeninduktivitat Null wird. Ist der magnetische Kopplungs-
koeffizient hingegen positiv, so iiberlagern sich die Magnetfelder der Einzelspulen
konstruktiv, wihrend sie bei negativem Koeffizienten destruktiv interferieren. Das
korrelierte Rauschen k. bleibt indes vom Spulenabstand weitestgehend unbeeinflusst.
Dies ist darauf zuriickzufiihren, dass die von den Spulen in der Probe induzierten Wir-
belstrome teilweise gemeinsame Strompfade besitzen. Auf diese Weise fithrt ein Teil
der sich eigentlich zuféllig thermisch bewegenden Ladungstriger im Probenvolumen
zu einem korrelierten Rauschen in den Einzelspulen, obwohl der magnetische Net-
tofluss zwischen beiden Spulen Null ist [62]. Dieser speziell bei NMR Phased-Array

< » 09b 0,75d

Abbildung 4.6. — Uberlapp benachbarter Spulen, um die Gegeninduktivitit der Spulen
zu negieren. Der erforderliche Spuleniiberlapp ist von der jeweiligen Spulengeometrie
abhingig. Bei rechteckigen Spulen ist ein Uberlapp von ungefihr 10 % der Spulenbreite
ausreichend, wihrend fir runde Oberflichenspulen ein Uberlapp von etwa 25 % des
Spulendurchmessers notwendig ist.
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4. Phased-Array Spulen

Spulen zusétzlich auftretende Rauschmechanismus, die sogenannte Rauschkorrelati-
on, soll in Abschnitt 4.3 ausfiihrlicher beleuchtet werden.

Der fiir eine induktive Entkopplung benachbarter Oberflachenspulen erforderliche
Uberlapp wird maBgeblich durch die Geometrie der Einzelspulen bestimmt. Ein Spu-
leniiberlapp von ungefahr 10 % der Spulenbreite sorgt nur bei rechteckigen Spulen fiir
ein Verschwinden der Gegeninduktivitdt. Bei runden Oberflichenspulen zum Beispiel
ist hingegen ein Uberlapp von etwa 25 % des Spulendurchmessers zum Entkoppeln
der Spulen erforderlich (Abb. 4.6). Der exakte Spulentiberlapp ist folglich vom Design
der Einzelspulen abhéingig und muss so fiir jedes Phased-Array empirisch ermittelt
werden. Dies gilt besonders fiir Arraygeometrien, die in Richtung des Uberlapps aus
anatomischen Griinden gebogen sind [79, 80].

4.1.2. Kapazitive Entkopplung

Die Verwendung von Phased-Array Spulen zur értlichen Kodierung des NMR-Signals
bringt eine neue Anforderung an das Spulendesign mit sich. So sollen die Empfind-
lichkeitsprofile der Einzelspulen weitestgehend voneinander verschieden sein, um eine
moglichst ausgeprégte Ortskodierung bereitstellen zu kénnen [81,82]. Die Entkopp-
lung benachbarter Oberflichenspulenelemente durch Uberlapp ist in diesem Fall eher
von Nachteil [83], was bei der Erlauterung der Rekonstruktionstechniken der paralle-
len NMR-Bildgebung in Kapitel 5.2 ersichtlich wird. Eine mogliche Alternative bietet
indes die im Folgenden vorgestellte kapazitive Entkopplung.

Die Kopplung zweier Einzelspulen iiber ihre gegenseitige Induktivitdt M kann auch
in Form eines Ersatzschaltbildes (Abb. 4.7) aus drei komplexen Impedanzen darge-
stellt werden [84]. Diese ergeben sich aus den Selbstinduktivitdten L, den Rauschwi-
derstinden R und der Gegeninduktivitdt M der Spulen zu

7y = Ry +iwo(Ly — M) + (iweCy) ™" (4.12)
|1 |12
C1 M Cz —> 1 —>
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Abbildung 4.7. — Induktive Kopplung zweier benachbarter Spulen iber die Gegenin-
duktivitit M. Die Wechselwirkung kann auch tiber ein Ersatzschaltbild aus Impedanzen
Z1, Zy und Zy; beschrieben werden. Iy ist ein in Spule 1 induzierter Strom, der sich in
einen spuleneigenen Strom 111 und einen Kopplungsstrom I aufteilt. Die Stromver-
teilung ist vom Impedanzverhdiltnis Zs/Zy abhdingig.
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4.1. Unabhéngigkeit von NMR-Spulen

ZQ = R2 + iWO(LQ — M) + (Z'CUOCQ)il, (413)

und
ZM = ng + iwoM. (414)

Die gemeinsame Impedanz Z); beschreibt demzufolge die eigentliche Wechselwirkung
der Oberflachenspulen iiber ihre Rauschkorrelation R15 und die gegenseitige Induk-
tivitat M.

Wird in Spule 1 eine Spannung U; induziert, die zu einem Stromfluss I; durch die
Impedanz Z; fiihrt, so teilt sich dieser nach Kirchhoff am Knoten 7 in einen Strom
I;1 durch die Impedanz Z); und in einen Stromfluss I15 durch die Impedanz Z, auf
(Abb. 4.7),

Iy = Ity + 1. (4.15)

Der Strom [5 sorgt hierbei fiir einen Spannungsabfall Uy, iiber der Impedanz Z, und
folglich fiir einen Signaliibertrag von Spule 7 in Spule 2. Aufgrund der Parallelschal-
tung von Zj; und Z, richtet sich die Verteilung der Strome auf beide Zweige einzig
nach der Relation der Impedanzen

Ly Uw/Zu 2

Lo  Uw/Zy Zy

(4.16)

Entsprechend ist die Stromverteilung nur iiber die Gegeninduktivitat M beeinflussbar,
da alle anderen Parameter vom Aufbau der Einzelspulen abhéngig und somit nicht
zu verandern sind.

Fiir M = 0 wiirde der grofite Teil des Stroms I; durch die Induktivitit 7, flielen
und die Kopplung der Spulen wére minimal. In Analogie wiirden auch die Gleichungen
(4.12) bis (4.14) unter Vernachldssigung des iiber die Probe korrelierten Rauschens
R15 in Z); den Fall isolierter Oberflachenspulen beschreiben.
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Abbildung 4.8. — Kapazitive Entkopplung zweier benachbarter Spulen iber gemeinsa-
me Leiterbahn. Die Kapazitit Cge. ist gerade so gewdhlt, dass die gemeinsame Leiter-
bahn bei Arbeitsfrequenz serienresonant ist, wy = (\/ﬁ)_l, und somit der Imagindrteil
von Zj; verschwindet.
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4. Phased-Array Spulen

Sei Cye. indes eine zur Impedanz Z); in Serie eingebaute Kapazitidt (Abb. 4.8), so
folgt fiir die Gesamtimpedanz des betreffenden Zweiges mit der Selbstinduktivitit L

ZM/ == R12 + ’iWQLg =+ - + inM. (417)
WoCdec
Unter Verwendung eines Kapazitéitswertes von
Ciee = __ (4.18)
dee ™ W2(Ls + M) '

wird der Imaginirteil der Impedanz Z;;" Null und es ergibt sich der gleiche Zustand
wie fiir M = 0. Die Wechselwirkung der Oberflichenspulen iiber die gegenseitige In-
duktivitdt M ist somit gleichfalls negiert und die Einzelspulen gelten entsprechend
als kapazitiv entkoppelt [85].

Dieses Prinzip wird beim Bau von Phased-Array Spulen meist zur Entkopplung
der Einzelelemente {iber eine gemeinsame Leiterbahn angewandt (Abb. 4.8). Durch
eine einfache Umformung von (4.18)

1 1 1 1

T2 J(Ly+ M)-Cpe 27V C 9

140

ergibt sich fiir diesen Fall die Bedingung, dass zwei benachbarte Spulenelemente ent-
koppelt sind, wenn die gemeinsame Leiterbahn bei der Arbeitsfrequenz vy des Spu-
lenarrays serienresonant ist [86].

4.1.3. Entkopplung durch Vorverstarker

Nachdem in den vorigen Abschnitten zwei der géingigsten Methoden zur Entkopplung
benachbarter Oberflichenspulen erlautert wurden, bleibt noch die schwichere, aber
nicht vernachlédssigbare Wechselwirkung iibernéchster und unter Umsténden weiter
entfernter Spulenelemente in einem Phased-Array zu eliminieren.

Zur Losung dieses Problems stellten Roemer et al. die Entkopplung von Einzelspu-
len durch die Verwendung rauschangepasster Vorverstirker vor [62]. Den Kern die-
ser Art von Vorverstirker bilden fast immer Gallium-Arsenid-Metalloxid-Halbleiter
Feldeffekt-Transistoren (Metal Ozxide Semiconductor Field Effect Transistor, MOS-
FET), die geringste Rauschzahlen (< 0,5 dB) bei Eingangsimpedanzen zwischen 1 k{2
und 2 k€, je nach verwendetem Transistortyp, zeigen [87]. Entsprechend ist der Ein-
satz eines Eingangsnetzwerkes erforderlich, das, bestehend aus einer seriellen Kapa-
zitat C,;, und einer parallelen Induktivitéit L.;,, die Leitungsimpedanz von 50 2 am
Vorverstarkereingang auf die erforderliche Impedanz am Transistoreingang transfor-
miert (Abb. 4.9).

Roemer et al. fithren dieses Netzwerk als serienresonant bei der Arbeitsfrequenz 1
der Spule aus, so dass die Impedanz beim Blick in den Vorverstéirkereingang nahezu
einem Kurzschluss Zy,,, entspricht (Abb. 4.10). Dem dariiber hinaus verwendeten
Ankoppelnetzwerk kommen in diesem Fall zwei unterschiedliche Aufgaben zu. Zum
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Abbildung 4.9. — Blockschaltbild des Eingangsnetzwerkes eines rauscharmen Vor-
verstirkers (- -). Das Netzwerk aus Kapazitit Ceip, und Induktivitit Leg, transformiert
die 50 Q-Leitungsimpedanz auf eine fiir den GaAs-MOSFET optimale Fingangsimpe-
danz, um ein minimales Rauschen des Transistors zu erzielen.

Einen transformiert es die Impedanz Z; der beladenen und auf die Arbeitsfrequenz
vy abgestimmten Spule auf die charakteristische Leitungsimpedanz von 50 €2 und zum
Anderen wirkt es als \/4-Netzwerk [88]. Infolgedessen iibersetzt das Ankoppelnetz-
werk die Eingangsimpedanz Z,,. des Vorverstérkers in eine grofie Impedanz Z, fe,,
in den Spulenkreis, die im idealen Fall einem offenen Ende gleich kommt. Auf diese
Weise wird der in der Oberflichenspule flielende Strom stark verringert, obgleich
die Spule nach wie vor das gleiche NMR-Signal empféingt und an den Vorverstéarker
tibertragt [62]. Sind die wihrend des Empfangs auftretenden Spulenstrome sehr ge-
ring, so wird weder Signal und noch Rauschen direkt zwischen den Spulen iibertragen
und sie arbeiten unabhéngig voneinander.

Reykowski et al. verallgemeinern die Betrachtung der Vorverstirkerentkopplung auf

50 Q
z, J
J ] Ankoppel- —°
Spule netzwerk
(N4)
o— —o
Z Z

offen kurz

Abbildung 4.10. — Blockschaltbild des Aufbaus der Vorverstirkerentkopplung und
Impedanzanpassung der NMR-Spule an den Vorverstirker (VV) nach Roemer et al.
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Abbildung 4.11. — Blockschaltbild des Aufbaus der Vorverstirkerentkopplung und Im-
pedanzanpassung der NMR-Spule an den Vorverstirker (VV) nach Reykowski et al.

realisierbarere Transformationsnetzwerke sowie auf Vorverstéarker mit einer zufélligen
Eingangsimpedanz an Stelle eines Kurzschlusses und einem Eingangsreflexionsko-
effizienten von nahezu 1 (Abb. 4.11) [89]. Letzteres trifft fiir die meisten rausch-
optimierten Vorverstéirker zu, da aufgrund der Rauschanpassung die Impedanz beim
Blick in den Vorverstéirkereingang nicht 50 2 entspricht und der so auftretende Im-
pedanzunterschied zu diesen hohen Reflexionskoeffizienten fithrt. Das Ankoppelnetz-
werk ist wiederum als ein \/4-Transformator gewihlt, welcher die Spulenimpedanz
auf die Leitungsimpedanz von 50 €2 anpasst. Der hierauf folgende Phasenschieber
verandert diese 50 2-Bedingung nicht, sondern é&ndert nur die Phase des NMR-Signals.
In umgekehrter Richtung transformiert er allerdings die Eingangsimpedanz des Vor-
verstéirkers auf einen Impedanzwert nahe eines Kurzschlusses Zj,,.., welchen das \/4-

50 Q 50 Q
J o— —oO0 o— —o0
Ankoppel- Phasen-
Spule
netzwerk schieber
o— —oO0 o— —o0
Zoffen nahe Zkurz ZRausch

Abbildung 4.12. — Blockschaltbild des leicht abgednderten Aufbaus der Vorverstirker-
entkopplung und Impedanzanpassung der NMR-Spule an den Vorverstirker (VV) nach
Reykowski et al. zur Vereinfachung des Aufbaus der einzelnen Spulenelemente in der
Prazis.
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4.1. Unabhéngigkeit von NMR-Spulen

Ankoppelnetzwerk erneut in ein nahezu offenes Ende Z,¢ ., im Spulenkreis {ibertrégt
[89].

In der Praxis wird diese Art der Realisierung einer Vorverstarkerentkopplung leicht
verdndert, um den Aufbau der einzelnen Spulenelemente in einem Phased-Array zu
vereinfachen (Abb. 4.12). Das Ankoppelnetzwerk muss hierbei nicht mehr die Be-
dingung eines A/4-Transformators erfiillen und ist nur noch fiir die Anpassung der
Spulenimpedanz an die 50 Q2-Impedanz der Anschlussleitung verantwortlich. Die er-
forderliche, phasenrichtige Transformation der Eingangsimpedanz des Vorverstirkers
auf ein quasi offenes Ende in der Spule wird alleine durch den Phasenschieber bewerk-
stelligt. Dieser ist hierfiir nach wie vor als 50 2-Bauteil aufgebaut und beeinflusst so
die Spulenimpedanz nicht, die am Vorverstéirkereingang gesehen wird.

Mit Hilfe der vorgestellten Netzwerke ist es demnach moglich, die Impedanz der
Einzelspulen fiir einen optimalen Signaliibertrag an den Eingang der Vorverstérker
anzupassen und gleichzeitig die Eingangsimpedanz der Vorverstédrker auf eine Im-
pedanz eines nahezu offenen Endes in den Spulenkreis zu transformieren. Auf diese
Weise konnen die in den Spulen induzierten Stréme erheblich (bis zu 30 dB) verringert
werden, welche die induktive Kopplung der Einzelspulen bedingen [89]. Entsprechend
wird so der Ubertrag von NMR-Signal in andere Oberflichenspulen verhindert und
nicht nur benachbarte, sondern auch weiter entfernte Spulen entkoppelt.

Durch die Verwendung besonders rauscharmer Vorverstéirker ist es ferner méoglich,
ganz auf zusétzliche Entkopplungsmechanismen fiir benachbarte Spulenelemente zu
verzichten [90-92]. Dies ist besonders bei flexiblen Spulenarrays von Vorteil, da in
diesem Fall die von einer fixen Geometrie abhéngigen, induktiven und kapazitiven
Entkopplungen ihre Effizienz einbiiflen.

Weiterhin bewirken die hohen Reflexionskoeffizienten am Eingang rauschangepass-
ter Vorverstérker, dass Verdnderungen in der Beladung der Oberflachenspulen iiber
einen weiten Bereich das Signal-Rausch-Verhéltnis der Spulen nicht negativ beein-
flussen [87].

4.1.4. Weitere Moglichkeiten der Entkopplung

Insbesondere bei groferen Magnetfeldstiarken (> 3 T) wichst das Interesse, NMR
Phased-Arrays nicht nur als reine Empfangsspulen, sondern auch gleichzeitig zum
Senden der Anregungsfelder einzusetzen [93]. Der Grund hierfiir ist die Moglichkeit,
die Amplitude und Phase eines jeden Anregungskanals unabhéngig einstellen und so
Methoden zur Homogenisierung des Sendefeldes (RF shimming) [94-96] oder gar zur
parallelen Sendebildgebung nutzen zu kénnen [97]. In diesem Fall ist allerdings die
Vorverstarkerentkopplung nicht mehr einsetzbar. Demzufolge sind alternative Stra-
tegien erforderlich, um die induktive Kopplung weiter entfernter Einzelspulen zu ne-
gieren.

Eine Moglichkeit bietet sich in der Erweiterung der kapazitiven Entkopplung auf
alle Spulenelemente in einem Phased-Array. Diese werden hierzu {iber ein sogenann-
tes kapazitives Leiternetzwerk miteinander verbunden, das so viele Freiheitsgrade zur
Verfiigung stellt, dass die Gegeninduktivitdt aller Einzelspulen kompensiert werden
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4. Phased-Array Spulen

kann [98-100]. Je grofler allerdings die Anzahl der Spulenelemente ist, desto komple-
xer wird das Netzwerk und desto schwieriger ist seine Abstimmung.

Eine andere Option ist die Benutzung sogenannter transmission line Spulenele-
mente, die oft auch als microstrip Spulen bezeichnet werden. Diese setzen sich aus
einer streifenformigen Leiterbahn und einer dhnlich geformten, leicht gréfleren Mas-
sefliche zusammen, welche durch ein verlustarmes Dielektrikum getrennt sind [101].
Aufgrund dieses besonderen, vom TEM-Resonator [53] abgeleiteten Designs besit-
zen die Spulenelemente einfach zu handhabende Entkopplungseigenschaften, die den
Aufbau von Sende-Empfang Phased-Arrays besonders bei Feldstérken von 7 T und
grofer sehr vereinfachen [93,102]. Dementsprechend wurden in den letzten Jahren
microstrip Spulenarrays mit bis zu 32 Elementen [103] in klassischer Leiterschleifen-
form [104,105] oder in Linienform [93,106] fir Magnetfeldstérken von 7 T bis hin zu
17,6 T vorgestellt [107,108].

Basierend auf dem Ansatz der microstrip Spule wurde eine weitere Form der Ent-
kopplung von Oberflichenspulen speziell fiir zweidimensionale Arraygeometrien bei
klinischen Magnetfeldstiarken von 1,5 T und 3,0 T entwickelt. In diesem Fall werden
die Leiterschleifen der einzelnen Spulen durch einen konzentrischen Massering umge-
ben, der als HF-Abschirmung wirkt [109]. Mit Hilfe dieser Technik konnten Phased-
Array Spulen fiir die Herzbildgebung mit 32 Kanélen fiir 1,5 T und 3,0 T realisiert
werden [110,111].

4.2. Optimale Dimensionen eines Phased-Arrays

Die stete Weiterentwicklung der NMR-Systeme in den letzten Jahren, bis hin zu
NMR-Tomographen mit 32 unabhéngigen Empfangskanélen fiir die klinische Routine
und 128 Kanélen bei Forschungssystemen, machte die Benutzung von Phased-Array
Spulen mit sehr vielen Spulenelementen erst moglich [112-114]. Diese Tatsache und
das Bediirfnis der parallelen Bildgebung nach moglichst spezifischen Ortsinformatio-
nen werfen die Frage nach einer optimalen Konfiguration fiir eine NMR, Phased-Array
Spule auf.

Eine kreisrunde Oberflichenspule auf einer unendlich ausgedehnten, leitfdhigen
Probe bietet die héchste Empfindlichkeit bei Dominanz der Probenverluste in einer
vorgegebenen Tiefe z;, wenn ihr Radius r gerade

1 A

Tort = 5 ¥ 99

betrégt [64,115]. Hieraus folgt die hdufig anzutreffende Regel, dass eine kreisformige

oder quadratische Einzelspule das bestmogliche SNR in einem Abstand z; liefert,

der ungeféhr ihrem Durchmesser d, respektive ihrer Kantenldnge [ entspricht [62,

116]. Allerdings ist dieser Bereich maximaler Empfindlichkeit in etwa auf die Grofie

der Ausdehnung der Oberfldchenspule beschrénkt. Erst durch die Verwendung vieler

unabhéngiger, koplanarer Einzelspulen in einem Phased-Array kann das in der Tiefe

z; maximal erzielbare SNR aus einem groéfleren Bereich parallel zur Spulenebene
erhalten werden.

— drlrz (4.20)
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4.2. Optimale Dimensionen eines Phased-Arrays

Eine Oberfléchenspule mit einem kleineren Radius als 7, besitzt hingegen im Ab-
stand z; nicht nur eine niedrigere Sensitivitéit, sondern erméglicht auch nicht einen
vergleichbar tiefen , Blick“ in das Probenvolumen. In einem Phased-Array stellt diese
geringere Eindringtiefe kleinerer Spulenelemente allerdings kein Problem dar. Viel-
mehr ist es nach dem Superpositionsprinzip elektromagnetischer Felder moglich, mit
einem Array aus kleinen Einzelspulen die Empfindlichkeit und das entsprechende
Rauschen einer groferen Oberflichenspule zu generieren [82,117].
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Abbildung 4.13. — Als ideal angenommene Phased-Array Spule aus 16 quadratischen
Spulenelementen. Sie sind von einem FEinheitsstrom gleicher Phase durchflossen. So
tritt lediglich ein Nettostromfluss in der das Spulenarray umgebenden Leiterbahn auf
und das Phased-Array zeigt die Charakteristik einer Oberflichenspule in der Grife
ihres Umfangs.

Seien beispielsweise die 16 quadratischen Elemente in einer idealisierten, gitterfor-
migen Phased-Array Spule von einem Einheitsstrom gleicher Phase durchflossen, so
heben sich die Gitterstrome gegenseitig auf (Abb. 4.13). Es flieit somit einzig ein
Nettostrom auf den #duflersten Leiterbahnen des Spulenarrays. Entsprechend zeigt
die Phased-Array Spule bei dieser Form der Stromverteilung die gleiche Charakteri-
stik wie eine quadratische Oberflichenspule in der Grofle des Umfangs des Spulenar-
rays [118]. Auf dhnliche Weise konnen durch eine geeignete Wahl von Gewichtungs-
faktoren auch optimale, virtuelle Oberflichenspulen fiir geringere Eindringtiefen aus
den Signaldaten der Einzelspulen in einem Phased-Array synthetisiert werden [62].
Folglich ist mit einem planaren Spulenarray eine hochstmogliche Empfindlichkeit von
einer Tiefe z; in der Groflenordnung eines Spulenelements d bis zu einem Abstand 2o
erreichbar, die der optimalen Eindringtiefe einer Oberflichenspule in der Grofle des
Umfangs des verwendeten Phased-Arrays gleichkommt [119]. Fiir ein Volumenarray
erstreckt sich dieser Bereich bestmoglicher Empfindlichkeit von der Tiefe z; &~ d unter
der Oberfliche bis hin zur Mitte des Spulenarrays [62,79,120] (vgl. Abb. 4.14).

Eine stark erhohte Anzahl kleiner Spulenelemente fiihrt zudem, besonders in der
Néhe des Phased-Arrays, zu einer gesteigerten intrinsischen Ortsinformation [121].
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Fiir eine Rekonstruktion von NMR-Daten aus tieferen Regionen der Probe kann zwar
aus den kleinen Spulenelementen die Charakteristik groflerer Einzelspulen mit einer
erhohten Eindringtiefe generiert werden, es wiirden aber Ortsinformationen ange-
sichts der geringeren effektiven Elementanzahl verloren gehen. Dies fithrt, unabhéngig
vom Abstand zum Spulenarray, unweigerlich zu einer Reduzierung des erreichbaren
Signal-Rausch-Verhéltnisses bei der Rekonstruktion parallel aufgenommenen NMR-
Daten, wie es in Abschnitt 5.2.2 genauer erldutert wird. So ist bei einer vorgegebenen
Beschleunigung der NMR-Untersuchung das relative SNR von idealen Phased-Array
Spulen gleicher Fliache mit einer hoheren Anzahl an Spulenelementen immer minde-
stens genauso grof§ wie das fiir Spulenarrays mit weniger Elementen, meist jedoch
hoher [122].

Bei der praktischen Realisierung von Phased-Array Spulen mit vielen kleinen Spu-
lenelementen treten aber bauliche Herausforderungen auf, die im Rahmen der Uber-
legungen zum prinzipiellen Aufbau des Spulenarrays beriicksichtig werden miissen.
Obwohl die Signale kleiner Einzelspulen zum Erreichen der Empfindlichkeit gréflerer
Oberflachenspulen kombiniert werden kénnen, bestehen sie doch aus einem Mehr an
Kupferleiterbahnen. Diese zusétzlichen Kupferflichen kénnen zu einer Abschirmung
der Probe vor dem Anregungsfeld der Sendespule sowie zum Auftreten zusétzlichen
Rauschens fithren [82]. Sind die Spulenelemente ferner so klein gewihlt, dass das Rau-
schen der Probe nicht mehr der dominierende Rauschfaktor ist, so kann dies eine Ver-
minderung des mit dem Phased-Array maximal erzielbaren Signal-Rausch-Verhélt-
nisses zur Folge haben [123]. Ebenso ist es moglich, dass bei vielen iiber Vorverstérker
entkoppelten Einzelspulen auch die Kopplung des Rauschens des Vorverstérkerein-

I« » Z,

Abbildung 4.14. — Skizzierung eines empfindlichkeitsoptimierten Spulenarrayaufbaus.
Die Gréfienordnung der Finzelspulen entspricht der minimal erforderlichen Findring-
tiefe z1. Die Ausdehnung eines planaren Phased-Arrays tiber der Probe gentigt der ma-
ximalen Eindringtiefe zo, wihrend die Spulenelemente eines Volumenarrays die Probe
komplett umgeben.
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gangs in andere Spulenelemente einen weiteren negativen Einfluss auf das SNR dar-
stellt [122,124].

Entsprechend wére eine optimale planare Phased-Array Spule aus Einzelspulen auf-
gebaut, deren Gréfenordnung der minimal erforderlichen Eindringtiefe z; entspricht.
Mit diesen wére in einem Spulenarray gerade eine so grofle Fliche abzudecken, dass
im Abstand z; noch eine héchstmogliche Empfindlichkeit erzielt werden kann (Abb.
4.14, links). Nur wenn das bestmogliche Signal-Rausch-Verhéltnis iiber einen gréfieren
Bereich parallel zur Spulenebene zur Verfiigung stehen oder hohere Beschleunigungs-
faktoren (vgl. Abs. 5.2) erreichbar seien sollen, macht es Sinn, die Anzahl der zu
verwendenden Einzelspulen zu erhoéhen.

Ahnliches gilt fiir die optimale Dimensionierung von Volumenarrays, wobei in die-
sem Fall die optimale Grofie der Spulenelemente dem Abstand z; zwischen Zylinder-
oberfliche des Phased-Arrays und der Probe entsprechen und die Einzelspulen die
Probe ganz umschliefien sollten (Abb. 4.14, rechts).

4.3. Rauschkorrelation

Neben der Entkopplung der Einzelspulen und der optimalen Dimensionierung der
Array-Geometrie beeinflusst das Mafl an korreliertem Rauschen zwischen den einzel-
nen Spulenelementen das mit einem Phased-Array hochstmoglich erzielbare Signal-
Rausch-Verhéltnis. Dieser zusétzliche Rauschmechanismus tritt zumeist auf, wenn
das NMR-Signal aus einer Probe gleichzeitig mit mehreren Einzelspulen empfangen
wird. So soll im Folgenden der Ursprung dieser Verluste sowie ihr Einfluss auf das
SNR eines Spulenarrays anhand einfacher Beispiele verdeutlicht werden.

Spule 1 Spule 2
C, C,
1] ]
Il ]
/&/ R, L)@/ )@/'-2 Rz/&/ A
| S| | S |
ZVV ZVV
Beladung

Abbildung 4.15. — Zwei durch Vorverstdrker entkoppelte Finzelspulen auf einer un-
endlich ausgedehnten, leitfihigen Probe. Zyv ist die in die Spulen transformierte, ef-
fektive Impedanz der Vorverstirker. Die Finzelspulen kinnen direkt iber thre Gegenin-
duktivitit oder indirekt iiber die Probe koppeln.
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Hierzu seien zwei Oberflichenspulen auf einer unendlich ausgedehnten, leitfahigen
Probe angeordnet, die durch den Einsatz rauscharmer Vorverstérker ideal voneinan-
der entkoppelt sind (Abb. 4.15). Entsprechend gehen die in die Spulenkreise trans-
formierten, effektiven Impedanzen der Vorverstéarker Zy gegen unendlich.

Neben dem spuleneigenen Rauschen, das die Widerstdnde R; und Ry beschreiben,
wird in den FEinzelspulen durch die zufillige, thermische Bewegung geladener Ionen
in der Probe eine weitere Rauschspannung induziert. Diese fortwéhrende Verdnde-
rung der Ladungsverteilung im Probenvolumen fiithrt zur Ausbildung momentaner
elektrischer und magnetischer Dipolmomente. Erstere kénnen iiber Streukapazititen
zwischen Spulen und Probe mit den Oberflichenspulen wechselwirken und so eine
Quelle dielektrischer Verluste darstellen. In einer gut gebauten Phased-Array Spule
sind die dielektrischen Verluste allerdings gegeniiber den induktiven vernachléssig-
bar [125]. Ein von einem fluktuierenden magnetischen Dipol erzeugter magnetischer
Fluss kann indes mehrere Spulenelemente gleichzeitig durchdringen und auf diese
Weise in jeder der Einzelspulen eine Rauschspannung induzieren. Aufgrund der ther-
mischen Zufalligkeit der zugrundeliegenden Prozesse weisen diese Spannungen einen
Mittelwert von exakt Null auf und besitzen ein weifles Frequenzspektrum iiber der
Frequenzbandbreite des NMR-Experiments. Ferner zeigen sie sich als von den Gra-
dientenfeldern unabhéngig, die zur rdumlichen Kodierung des NMR-Signals aus der
Probe dienen (vgl. Kapitel 5.1). Demzufolge sind drei Parameter ausreichend, um die
statistischen Eigenschaften der Rauschspannungen fiir die zwei Oberflichenspulen zu
beschreiben. Hierzu werden meist die Varianzen der Rauschspannungen

o =(N7), oy =(Ny) (4.21)

und ihr Korrelationskoeffizient

b = <N1NQCOS((I)1 — q)g» 422
' (N2 (VB) -

benutzt, wobei N; und Ny die Amplituden und ®; und ®5 die Phasen der jeweiligen
Rauschspannungen bezeichnen. Die spitzen Klammern stehen fiir das zeitliche Mittel
iiber die entsprechenden Variablen [124].

Sind die beiden Einzelspulen mit Zyy — oo ideal entkoppelt, so tritt keine direkte
induktive Kopplung auf, iiber die Energie zwischen den Oberflichenspulen iibertra-
gen wird. Die Signal- und Rauschspannungen in den Spulen ergeben sich folglich aus
dem Signal und dem Rauschen aus dem Probenvolumen sowie aus dem Rauschen
der Leiterbahnen und der Bauteile in den Spulenkreisen. Bei Humananwendungen
stellt die Probe allerdings in der Regel den dominierenden Faktor dar. Die Korrela-
tion des Spulenrauschens, das im Fall vollstandig isolierter Einzelspulen ausschlieSlich
durch die Probe hervorgerufen wird, wird meist auch als intrinsische Rauschkorrela-
tion bezeichnet. Sind im Gegensatz hierzu die Oberflachenspulen beispielsweise durch
eine endliche effektive Impedanz Zy nicht vollstéindig voneinander entkoppelt, so
kommt es zu einem Energietransfer direkt zwischen den Spulenkreisen. Die auf diesem
Weg entstehende Korrelation von Rauschen in den Spulen wird auch als extrinsische
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Rauschkorrelation beschrieben. Eine Unterscheidung zwischen den verschiedenen Ar-
ten der Rauschkorrelation ist insofern wichtig, da die extrinsische Korrelation durch
eine geeignete Kombination der Spulensignale kompensiert oder eliminiert werden
kann [124].

Zur Beschreibung dieser in einem Phased-Array zusétzlich auftretenden Rauschpro-
zesse fithrten Roemer et al. einen weiteren Rauschwiderstand R; ein, der die gesamte
Rauschkorrelation zwischen je zwei Spulenelementen widerspiegelt (vgl. (4.10)). Aus
diesen Widerstdnden ergibt sich fiir ein Spulenarray die sogenannte Rauschwider-
standsmatrix

Ry Ry Riz ... Ry
Ry1 Ry Roz ... Ray

R=| Rsi Rz Rss : : (4.23)
Ry ... ... ... Ruwm

die alle Informationen iiber korreliertes und unkorreliertes Rauschen zwischen den
Einzelspulen enthélt. Hierbei stehen die Diagonalelemente R;; fiir die Rauschwider-
stande der ,,isolierten“ Spulen, wahrend die Nicht-Diagonalelemente R;; den von den
Spulenelementen ¢ und k iiber die Probe , geteilten“ Widerstédnden entsprechen. Die
Matrix R ist symmetrisch (R;z = Ry;) und bei idealer Entkopplung der Einzelspulen
rein real [62]. Meist wird der elektrische Kopplungskoeffizient
Rk

keik - \/m (4.24)
verwendet, um die Rauschwiderstandsmatrix in eine Rauschkorrelationsmatrix um-
zurechnen. Auf diese Weise ist der Anteil an korreliertem Rauschen zwischen den
Spulenelementen direkt ersichtlich und so eine weitere Beurteilung der Qualitét eines
Phased-Array Aufbaus moglich.

Auswirkungen auf das Signal-Rausch-Verhiltnis

Zum besseren Verstéindnis der Rauschkorrelation soll im Folgenden ihre Auswirkung
auf das Signal-Rausch-Verhéltnis im rekonstruierten NMR-Bild betrachtet werden,
das durch eine geeignete Kombination der Datensétze der Einzelspulen erzeugt wird.
Dies sei mit Hilfe der Uberlegungen und Berechnungen von C. Hayes und P. Roemer
anhand einfacher Beispiele verdeutlicht [125].

In einem Spulenarray aus M Elementen empfange die i-te Einzelspule vom Ort 7
im Probenvolumen die Signalspannung

5i(F) = S;(F) - (), (4.25)

wobei S;(7) die Amplitude und O;(7) die Phase des Signals beschreiben. Fiir die
jeweilige Aufnahme eines NMR-Bildes ist das Rauschen

ei(F) = Ny(F) - &%) (4.26)

51



4. Phased-Array Spulen

zwar von der Position 7 in der Probe abhéngig, obgleich es sich korrekterweise aus
einer Transformation der gesamten in der i-ten Spule induzierten thermischen Rausch-
spannung ergibt. Aus diesem Grund zeigt im Allgemeinen auch weder die Amplitude
N; noch die Phase ®; der Rauschspannung eine ortliche Abhéngigkeit [125].

Das NMR-Gesamtbild einer Phased-Array Spule setzt sich aus Pixelwerten zusam-
men, die durch eine geeignet gewichtete Kombination der Absolutwerte der entspre-
chenden Pixel in den Datensétzen der Einzelspulen bestimmt werden konnen. Somit
ergibt sich mit den ortsabhéngigen Gewichtungsfaktoren n;(7) ein Pixelwert im ,zu-
sammengesetzten“ NMR-Bild aus

M
(zusammengesetztes Pixel) = Y n;(7) - |s;(7) + ;(7)|. (4.27)
=1

Der Einfluss des Rauschens auf das rekonstruierte Gesamtbild wird indes iiber die
Varianz des entsprechenden Pixels

Varianz = ((zusammenges. Pixel)?) — ((zusammenges. Pixel))? (4.28)

ermittelt. Somit ist eine Bestimmung des Signal-Rausch-Verhéltnisses in jedem zu-
sammengesetzten Pixel, genau wie bei gewohnlichen NMR-Experimenten, durch

zusammengesetztes Pixel)

(
SNR =
v/ Varianz

(4.29)

moglich.

Da die Signalspannung bei Humanuntersuchungen allgemein viel gréfler als das
jeweilige Rauschen in den Spulenelementen ist und die Wellenldngen lang gegeniiber
den Leiterbahnen der Einzelspulen sind, kénnen die zeitlichen Mittelwerte aus (4.28)
berechnet werden. Zudem zeigen die in den Spulen ¢ und £ induzierten, korrelierten
Rauschspannungen entweder einen Phasenunterschied von 0° oder von 180° [62,120].
Die Ursache hierfiir liegt in der fehlenden Phasenkohérenz des thermischen Rauschens
sowie im geringen Abstand zwischen Spulenarray und Probe, was eine merkliche
Phasenverschiebung aufgrund ldngerer Ausbreitungszeiten verhindert [124].

Die Maximierung des erzielbaren Signal-Rausch-Verhéltnisses ist somit {iber eine
geeignete Wahl der Gewichtungsfaktoren n;(7) zu erreichen, die allerdings die In-
tensitéit im Gesamtbild der Phased-Array Spule gleichermafien beeinflusst. Folglich
existieren mehrere Moglichkeiten fiir eine geeignete Skalierung des SNR-optimierten
NMR-Bildes [62,120]. Héufig wird hierbei jedoch eine Konstanz des Rauschens iiber
das gesamte Bild gefordert und ein entsprechender Signalabfall mit grofler werdendem
Abstand zum Spulenarray in der Probe akzeptiert.

Fiir diesen Fall ergibt sich das optimale SNR beispielsweise zu

SNR=1/S-x1-38, (4.30)

wobei der Signalvektor S fiir S; > N, ausschlieBlich die Amplituden der NMR-Signale
S; beinhaltet und x~! eine invertierte Rauschmatrix mit den Rauscheintriigen

Xik = ;[COS(@Z' — @k) . <]\/YZ]\7]<;((I)Z — (I)k)>] (431)
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beschreibt. Der Rauschkorrelationsfaktor in ()-Klammern ist von der Grofle, Form,
Leitfihigkeit und Positionierung der gesamten Probe abhéngig, wihrend der Kosinus-
Faktor beschreibt, inwieweit der Ort eines Pixels relativ zu den Einzelspulen ¢ und &
die Auswirkung des korrelierten Rauschens auf das SNR des selben Pixels beeinflusst.
Fiir ein einzelnes Spulenelement ergibt sich folglich mit y;; = (N?)/2 ein Signal-
Rausch-Verhéltnis von

S 55
V(N /2 Ny

Hierbei zeigt der Faktor v/2, dass nur das Rauschen in Phase mit dem Signal in
NMR-Experimenten mit einem hohen SNR detektiert wird [120].

Erfolgt der Empfang des NMR-Signals allerdings mit den zwei vollstédndig ent-
koppelten Einzelspulen 1 und 2, die sich fiir dieses Beispiel am gleichen Ort befinden
sollen, so wiirde das Signal-Rausch-Verhéaltnis unter Ignorierung des korrelierten Rau-
schens und mit S; = S5, N; = N; sowie ©; = 0O,

25 Sy

SN Reinzel = (4.32)

SNRkeineKorrelation - =2 (433)
VINDY 2+ (NBY /2 \/(NE)
betragen. Bei der Beriicksichtigung der Rauschkorrelation
25 S
SNRKorrelation - . = \/5 ! (434)
VN2 + (N2)/2 + (NE) (N?)

wird hingegen ersichtlich, dass trotz der Verwendung zweier ideal isolierter Spulenele-
mente das Signal-Rausch-Verhéltnis gegeniiber einer einzelnen Spule im ungiinstig-
sten Fall nicht verbessert werden kann.

Seien andererseits die Empfindlichkeitsprofile der zwei Einzelspulen als homogen
und gleich angenommen und ihre Signale mit einem Phasenunterschied von ©; -0, =
90° aufaddiert, so ergibt sich

Xiz = 5 lcos(6; — ©) - (NNi(®; — 1)) = 0 (4.35)

und fiir das Signal-Rausch-Verhéltnis folgt hieraus

254 Sy
SN Rouadratur = =2 . (4.36)
¢ JaneE 2 vy

Demzufolge ,, verschwindet* die Korrelation im Rauschen zweier Spulenelemente so-
bald ihre magnetischen Feldvektoren im ganzen Probenvolumen aufeinander senk-
recht stehen. Dieser Spezialfall der Feldverteilung zweier unabhéngiger NMR-Spulen
wird auch als Quadraturempfang bezeichnet.

Fiir das konkrete Beispiel der beiden Oberflachenspulen aus Abbildung 4.15 soll
im Folgenden der Einfluss der Rauschkorrelation auf das Signal-Rausch-Verhéltnis
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4. Phased-Array Spulen

im rekonstruierten Gesamtbild gezeigt werden. Hierzu seien die Rauschprozesse im
Probenvolumen in drei Kategorien eingeteilt. Diese fassen die magnetischen Dipolmo-
mente zusammen, die nur zum Rauschen in einer der beiden Einzelspulen beitragen
oder in beiden Spulen eine entweder gleichphasige oder eine gegenphasige Rausch-
spannung induzieren. In Abbildung 4.16 sind diese Dipolmomente durch entspre-
chende Kreisstrome dargestellt, die als grobe Nahrung einer Integration iiber infini-
tesimale Volumenelemente (volumetric pizel, voxel) mit einer zufélligen Stromdichte
dienen [120]. Die zufilligen Kreisstrome I, und [, rufen folglich in den von ihrem
Magnetfluss durchstromten Einzelspulen die Rauschspannungen n; und ns hervor,
wahrend die kreisférmigen Strome I, und I; aufgrund ihrer Magnetfelder in beiden
Spulenelementen entweder eine gleichphasige n,  oder eine gegenphasige Spannung
n,_ induzieren.

Bedingt durch ihre Feldverteilung leisten Kreisstrome in der Orientierung von I,
nur einen signifikanten Beitrag zum Rauschen in den Einzelspulen, wenn sie nicht
weiter als einen halben Spulendurchmesser von den Spulen entfernt auftreten. Gleich-
phasige Rauschspannungen kénnen indes durch Stromschleifen wie /. hervorgerufen
werden, die entweder in der Néhe oder weiter entfernt von der Spulenebene entste-
hen [120]. Nach Gleichung (4.31) trigt eine gleichphasig induzierte Spannung positiv
zum Rauschmittelwert bei, wihrend eine gegenphasige Rauschspannung diesen nega-

1 4
Spule 1 Spule 2 z Spule 1 Spule 2
y NS y
1 III Id
AR " | ,/‘; Te- >
1 4 1 4
z Spule 1 Spule 2 z Spule 1 Spule 2

Abbildung 4.16. — Zwei Oberflichenspulen unter einem wunendlich ausgedehnten,
leitfihigen Probenvolumen (y > 0). Die thermischen Kreisstrome I, und I, induzieren
nur in einem Spulenelement eine Rauschspannung. Der Strom I. bewirkt die Indukti-
on einer gleichphasigen Rauschspannung in beiden Spulen, wdhrend der Strom 1 eine
gegenphasige Spannung in den Einzelspulen induziert.
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4.3. Rauschkorrelation

tiv beeinflusst. Unter der Voraussetzung, dass die vier Kreisstrome I, I, I. und I,
die einzigen Rauschprozesse in der Probe beschreiben, ergeben sich die in den Spulen
1 und 2 induzierten Spannungen zu

vi=81+n,+nyy+ng_ (4.37)

und
Vg = Sg+Ng+nNyy —ng_. (4.38)

Fiir ein von der Spulenebene weit entferntes Voxel f in Abbildung 4.17 sind die B;-
Felder der beiden Oberflichenspulen nahezu parallel und von der Amplitude gleich,
so dass gilt s; & s5. Die Spannungen in den Einzelspulen konnen entsprechend durch
eine einfache Addition

(voxely) = 11 + 15 & 251 +ny +ng + 204 (4.39)

geeignet kombiniert werden, wobei lediglich das Signal aber nicht das Rauschen ver-
doppelt wird. Somit ist auf diese Weise ein besseres Signal-Rausch-Verhéltnis als mit
einem einzelnen Spulenelement zu erzielen.

Am Ort des Voxels n sind die Amplituden der Magnetfelder wiederum gleich, besit-
zen jedoch eine entgegengesetzte Phase. Folglich ist s; = —s; und die Spulensignale
konnen iiber eine Subtraktion

(voxel,) = vy — v & 281 + 1y —ng + 2n, (4.40)

Abbildung 4.17. — Zwei Oberflichenspulen unter einer unendlich ausgedehnten,
leitfihigen Probe (y > 0) mit den Feldlinien ihrer entsprechenden Bi-Magnetfelder.
Der FEinfluss des korrelierten Rauschens auf das NMR-Signal wird in Voxeln unter-
schiedlicher Position (Punkte f, n und q) innerhalb des Probenvolumens untersucht.
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4. Phased-Array Spulen

verkniipft werden. Insofern kann erneut das Signal-Rausch-Verhéltnis im Gegensatz
zu einer Einzelspule verbessert werden. Der SNR-Gewinn ist in diesem Fall grofler,
da bei der zu Grunde liegenden Array-Geometrie die gleichphasige Rauschspannung
im Mittel grofler als die gegenphasige ist [120].

An der Stelle ¢ stehen die Magnetfeldlinien der Spulenelemente hingegen senk-
recht aufeinander. Nach Gleichung (4.35) tritt in diesem Fall durch Beschrinkung
der Rauschprozesse in der Probe auf die Kreisstrome I, bis I; keine Rauschkorrelati-
on zwischen den Spulen auf und das Signal-Rausch-Verhéltnis ist im Voxel ¢ um den
Faktor v/2 hoher als bei einer Einzelspule. Dies verdeutlicht den Vorteil des Quadra-
turbetriebs von NMR-Spulen (Kap. 2.4).

Entsprechend folgt der SNR-Gewinn im rekonstruierten Gesamtbild der Phased-
Array Spule den gleichen Zusammenhéngen zwischen Signal-Rausch-Verhéltnis, Spu-
lenabmessung und Voxelposition einer einzelnen Oberflachenspule. Fiir ein weit ent-
ferntes Voxel f werden die Signale der Spulen 7 und 2 derart kombiniert, dass das
SNR einer groBeren, virtuellen Spule erzielt wird [120]. Das Signal-Rausch-Verhéltnis
im Voxel ¢ ist indes hoher, da zum Einen der effektive Spulendurchmesser kleiner ist
und zum Anderen in Quadratur empfangen wird. In Folge der extremen Inhomoge-
nitéit der By-Felder der Spulenelemente konnen sich die Magnetfeldlinien in der Néhe
der Spulenebene im Voxel n unter einem grofleren Winkel als 90° schneiden und so
zu einem besseren SNR als im Voxel ¢ fithren [120]. Dieses Verhalten kann wieder-
um durch einen virtuellen Spulendurchmesser beschrieben werden, der dem kleinsten
Abstand zwischen den Leiterbahnen der beiden Spulen entspricht.

o6



5. NMR-Bildgebung

Durch die Verwendung von Phased-Array Spulen sind aufgrund der unterschiedli-
chen Position der einzelnen Spulenelemente auch Riickschliisse auf den rdumlichen
Ursprung des NMR-Signals moglich. Diese intrinsisch vorhandenen Ortsinformatio-
nen konnen genutzt werden, um die Dauer einer NMR-Messung bisweilen deutlich zu
verkiirzen. Von einer auf diese Weise erzielbaren Messzeitersparnis kann insbesondere
die NMR-Bildgebung profitieren, wie die folgenden Abschnitte zeigen.

Hierzu seien zunéchst die Grundlagen der konventionellen Bildgebung erldutert, be-
vor die sogenannte parallele Bildgebung im Detail vorgestellt und ihre Anforderungen
an eine Phased-Array Spule aufgezeigt werden.

5.1. Konventionelle Bildgebung

Die Entwicklung der heutigen NMR-Bildgebung (magnetic resonance imaging, MRI)
begann 1973 mit der Idee von Paul Lauterbur, ein zusétzliches, sich rdumlich iiber
der Probe dnderndes Magnetfeld zu benutzen, um die Prézessionsfrequenz der Kern-
spins in Abhéngigkeit ihrer Positionen im Probenvolumen leicht zu verdndern und so
ortsabhéngige Informationen iiber das zu untersuchende Objekt zu gewinnen [3].

5.1.1. Magnetfeld-Gradienten

Ein solcher, fiir die NMR-Bildgebung essentieller Magnetfeld-Gradient wird im Allge-
meinen durch eine zusétzliche Hochfrequenzspule, eine sogenannte Gradientenspule,
appliziert. Entsprechend der drei Raumrichtungen sind drei unabhéngige Gradien-
tenspulen erforderlich, um die Probe vollstdndig raumlich zu kodieren [126]. Diese
werden einheitlich als Gradientensystem des NMR-Tomographen bezeichnet.

Um eine Wechselwirkung mit den magnetischen Kernmomenten im Probenvolumen
zu erreichen, miissen die Magnetfelder der Gradientenspulen allerdings parallel zum
By-Feld anliegen (vgl. Abs. 1.1). Die erforderlichen Magnetfeld-Gradienten werden
hingegen durch eine Variation der Magnetfeldstédrke in der jeweilig zu kodierenden
Raumrichtung (z, y oder z) erzeugt. Typischerweise kommen in der NMR-Bildgebung
lineare Gradienten mit einer Gradientenstirke GG; zum Einsatz,

0B, OB, IB.

835 - T aiy - Gy, g - Gz (51)

Aus einer Uberlagerung des statischen Magnetfeldes By beispielsweise mit einem Gra-
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5. NMR-Bildgebung

dienten G, ergibt sich fiir die Prézessionsfrequenz der magnetischen Kernmomente
wy =B, = (B + G.x). (5.2)

Die Resonanzfrequenz w, ist entsprechend direkt proportional zur Gradientenstérke
G, und somit abhéngig von der Position x der Kernspins in der Probe [127].

5.1.2. Grundlegendes Bildgebungsexperiment

Gegenwiartig werden in der NMR-Bildgebung meist Pulssequenzen eingesetzt, die
dem Prinzip einer zwei- oder dreidimensionalen NMR-Fourier-Bildgebungstechnik
folgen [128,129]. Diese hdufig auch als spin warp NMR-Bildgebung bezeichneten
Messsequenzen lassen sich grundsétzlich in drei unterschiedliche Abschnitte eintei-
len: der Schichtauswahl, der Frequenzkodierung und der Phasenkodierung [130]. In
jeder dieser Phasen wird das NMR-Signal in einer anderen Raumrichtung lokalisiert,
so dass als Ergebnis ein dreidimensional aufgelostes NMR-Bild entsteht.

Am Anfang einer NMR-Bildgebungssequenz steht {iblicherweise die sogenannte
Schichtauswahl (slice selection). Hierbei ist das Ziel, nur eine bestimmte Schicht im
Probenvolumen anzuregen, wiahrend die Kernspins in der restlichen Probe unbeein-
flusst bleiben. Erreicht wird dies iiber die Verwendung eines frequenzselektiven Anre-
gungspulses, der zeitgleich mit einem Magnetfeld-Gradienten G epicne appliziert wird.
Auf diese Weise werden nur diejenigen magnetischen Kernmomente beeinflusst, deren
Resonanzfrequenz innerhalb des Frequenzbandes des HF-Pulses liegen. Entsprechend
ist die Dicke der ausgewihlten Schicht

Awg

d=——2
Y Gschicht

(5.3)

abhéngig von der Frequenzbandbreite Aw, des Pulses und der Stéarke des Schichtgra-
dienten Gepicht (slice gradient, Gicey) [131].

Mit Hilfe des Prinzips der Frequenzkodierung (frequency encoding) ist die Orts-
auflosung des Probenvolumens in einer weiteren Raumrichtung moglich. In diesem
Fall liegt wéhrend des fiir die Aufnahme der NMR-Messdaten festgelegten Zeitraums
T ein weiterer Magnetfeld-Gradient Gy, der sogenannte Lesegradient (read gradi-
ent, Greqq) an. Unter der Annahme, dass die Ortskodierung der Probe in z-Richtung
erfolgen soll, ergibt sich das erhaltene NMR-Signal aus [132]

S(t) = /p(x)ei'%foTW“dtdx = /P(Qf)emmfoTG”dtdx. (5.4)

Dies entspricht jedoch gerade der Fourier-Transformierten der Spindichte p(z) im
Probenvolumen. Folglich liefert eine inverse Fourier-Transformation des erhaltenen
NMR-Signals S(t) entlang der Zeitdimension ¢ als Ergebnis eine eindimensionale Pro-
jektion der Probe langs der entsprechenden Raumrichtung z [129,133].
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5.1. Konventionelle Bildgebung

5.1.3. Der k-Raum

Wie aus Gleichung (5.4) ersichtlich ist, bewirken die fiir die NMR-Bildgebung verwen-
deten Magnetfeld-Gradienten im Grunde eine physikalische Fourier-Transformation
des zu untersuchenden Objektes. Das empfangene Signal spiegelt somit das ,,rdumli-
che® Frequenzspektrum der Probe wider, welches iiblicherweise als k-Raum-Datensatz
bezeichnet wird (spacial frequency space, k-space) [134,135]. Die Variable k steht
in diesem Fall fiir eine Wellenzahl, die eine entsprechende rdumliche Frequenz be-
schreibt. Somit repréasentiert ein Wert im k-Raum das Integral iiber die Spindichte
im Probenvolumen, das durch eine komplexe sinusférmige Funktion mit der raumli-
chen Frequenz

k= 27r7/G(t)dt (5.5)

moduliert wird. Hierbei gibt T' die Zeit an, wiahrend der der Magnetfeld-Gradient
anliegt. Mittels dieser Definition lédsst sich auch die Gleichung fiir das akquirierte
NMR-Signal (5.4) umformulieren,

S(k,) = / p(x)ei*=dz. (5.6)

Je lianger demzufolge ein konstanter Kodiergradient appliziert wird, desto hoéher
ist auch die im empfangenen Signal aufgeloste rdumliche Frequenz. Einer NMR-
Bildgebungssequenz kommt entsprechend die Aufgabe zu, die k-Raum-Daten hin-
sichtlich der gewiinschten rdumlichen Frequenzinformationen vollstéindig aufzuzeich-
nen [133].

5.1.4. Phasenkodierung

Der vorgestellte k-Raum-Formalismus macht zudem deutlich, auf welche Weise die
Probe in der verbliebenen Raumrichtung unter Verwendung des Konzepts der Pha-
senkodierung ortlich aufgelost werden kann (phase encoding). Im Gegensatz zur Fre-
quenzkodierung liegt bei dieser Form der Ortskodierung ein Magnetfeld-Gradient
Gphase fiir eine bestimmte Zeit t,p4se vor der eigentlichen Datenaufnahme senkrecht
zum Lesegradienten an. Dieser sogenannte Phasengradient (phase gradient) iiberla-
gert die Spindichte im Probenvolumen, beispielsweise in y-Richtung, mit einer rdum-
lich harmonischen Schwingung (spacial harmonic) der Frequenz

tphase

k, = 277 / G, (t)dt. (5.7)

0

Die so hervorgerufene Signalmodulation bleibt fiir die volle Dauer des Aufnahmezeit-
raums bestehen, womit das empfangene NMR-Signal

Sthe ki) = [ pl,y) - e+ hovdz dy (5.8)
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einer zweidimensionalen Fourier-Transformation des zu untersuchenden Objektes ent-
spricht. Durch mehrere Wiederholungen der gleichen Messsequenz mit einer jeweils
anderen Wellenzahl £, kann der ganze k-Raum einer Probe zeilenweise fiir ein zweidi-
mensionales NMR-Bild aufgenommen werden [132]. Der Sprung von einer k-Raumzeile
k, zur ndchsten ist gemafl Gleichung (5.7) entweder iiber eine Variation der Gradi-
entenstérke Gppqese 0der des Phasenkodierzeitraums ¢ppqs. moglich.

5.1.5. Dauer einer NMR-Bildgebungsuntersuchung

Im Allgemeinen wird die Gesamtdauer einer NMR-Bildgebungsmessung (total acqui-
sition time) von drei grundlegenden Faktoren bestimmt [136],

Turg = N, - Tr - NA. (5.9)

Die gewiinschte Auflosung der Probe entlang der Phasenkodierrichtung gibt hier-
bei vor, wie viele Phasenkodierschritte IV, letztlich zur Erzeugung des NMR-Bildes
benétigt werden. Die Repetitionszeit Tg (repetition time) beschreibt hingegen den
Zeitraum, der fiir die Aufnahme einer Zeile k, im k-Raum erforderlich ist, bevor die
Messsequenz zur Aufnahme der néchsten k-Raumzeile wiederholt werden kann. Die-
ser wird im Wesentlichen durch den angestrebten Bildkontrast und der zu erzielenden
Ortsauflosung in Frequenzkodierrichtung beeinflusst [137]. Ist in manchen Fillen das
Signal-Rausch-Verhéltnis eines einzelnen NMR-Bildgebungsexperiments nicht ausrei-
chend, so wird haufig die komplette NMR-Bildgebungssequenz mehrmals wiederholt
und die erhaltenen Ergebnisse gemittelt. Die Anzahl der fiir ein NMR-Bild mit hin-
reichend gutem SNR erforderlichen Mittelungen wird durch den Wert NA (number
of averages, NoA) angegeben.

In der Regel stellt die Phasenkodierung den zeitaufwendigsten Prozess bei den mei-
sten NMR-Bildgebungsexperimenten dar, wodurch die Repetitionszeit Tz zum limi-
tierenden Faktor fiir die Dauer einer derartigen NMR-Untersuchung wird. Neben der
Verwendung auf kurze Tz-Zeiten optimierter spin warp NMR-Bildgebungstechniken,
wie beispielsweise FLASH [9], kann die Zeit fiir eine NMR-Bildgebungsmessung durch
leistungsfiahigere Gradienten verkiirzt werden. Doch hier ist aufgrund von physikali-
schen Beschrinkungen bei der Konstruktion des Gradientensystems und drohenden
physiologischen Stimulationen des Patienten gegenwiértig die Grenze des Realisierba-
ren erreicht.

5.1.6. 3D Volumen NMR-Bildgebung

Die bisher vorgestellte zweidimensionale NMR-Bildgebung lasst sich auf unterschiedli-
che Weise fiir die angestrebte Untersuchung eines dreidimensionalen Probenvolumens
erweitern.

Zum FEinen kann das interessierende Volumen (volume of interest, VOI) durch die
Aufnahme einer Vielzahl von Bildgebungsschichten aufgezeichnet werden. Bei dieser
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sogenannten Mehrschicht NMR-Bildgebung (Multislice imaging) werden Anregungs-
pulse mit einer variierenden Mittenfrequenz eingesetzt, um so iiber die Summe aus
verschieden positionierten 2D Schichten das vollstindige 3D Volumen aufzulésen.

Alternativ ist es auch moglich, mit einem HF-Puls eine , dickere“ Schicht anzuregen,
die anschliefend in Richtung des Schichtauswahlgradienten phasenkodiert wird. Eine
derartige Aufnahme des 3D Probenvolumens mittels zweier jeweils auf den Auslese-
gradienten senkrecht stehender Phasenkodierrichtungen wird allgemein als 3D NMR-
Bildgebung bezeichnet (3D imaging). Unter Verwendung dieser zweiten, hdufig auch
als Partitionskodierung (partition encoding) bezeichneten, Phasenkodierung kommt
das empfangene NMR-Signal

Sk ks k) = [ plwy,2) - ety dy (5.10)

als Erweiterung von (5.8) entsprechend einer dreidimensionalen Fourier-Transforma-
tion des zu untersuchenden Objektes gleich [138].

5.2. Parallele Bildgebung

Eine Alternative, um NMR-Experimente trotz der Beschriankungen durch die Orts-
kodierung der Probe mittels Magnetfeld-Gradienten weiter beschleunigen zu kénnen,
bietet eine Klasse von Untersuchungsmethoden, die als parallele MR-Bildgebung (par-
allel magnetic resonance imaging, pMRI) oder auch als partially parallel acquisitions
(PPA) bekannt ist. Obwohl bislang viele verschiedene Messtechniken fiir die parallele
Bildgebung vorgestellt wurden, so folgen alle doch dem gleichen Grundprinzip (Abb.
5.1).

Bei der raumlichen Kodierung des Probenvolumens wird ein bestimmter Anteil
an Phasenkodierschritten ausgelassen, was einen liickenhaft aufgezeichneten k-Raum
zur Folge hat (Abb. 5.1a). Hierdurch ist allerdings das Abtasttheorem von Nyquist
nicht mehr erfiillt [139] und es treten als Konsequenz Einfaltungen des Objektes im
Bildraum auf (Abb. 5.1b). Die Zielsetzung einer parallelen Bildgebungsmethode ist
es deshalb entweder den vollstdndigen k-Raum fiir die Fourier-Transformation (FT)
bereitzustellen (Abb. 5.1c) oder alternativ die Objektinformationen im Bildraum zu
entfalten (Abb. 5.1d). Dies wird durch die in einem Spulen-Array intrinsisch vorhan-
denen Ortsinformationen moglich, die im Rahmen von speziellen Rekonstruktions-
strategien ausgenutzt werden.

Eine auf diese Weise bei NMR-Untersuchungen erzielte Messzeitersparnis wird
durch den sogenannten Beschleunigungs- oder Reduktionsfaktor R beschrieben (acce-
leration factor, reduction factor). Dieser ist als Verhéltnis aus der Anzahl an Phasen-
kodierschritten, die fiir eine vollsténdige Abtastung des k-Raums erforderlich sind,
und derjenigen Anzahl definiert, die fiir eine weniger dichte Aufzeichnung des k-
Raums gewahlt wurde,

N;oll

R = )
N;ed

(5.11)
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k-Raum Bildraum

| PPA

FT

C d

Abbildung 5.1. — Grundprinzip der PPA. a+b: Nur ein Bruchteil des vollstindi-
gen k-Raums wird aufgezeichnet. Die gestrichelten k-Raumzeilen werden beispielsweise
ausgelassen. Dies fiihrt nach einer Fourier-Transformation (FT) zu einem NMR-Bild
mit Finfaltungen. c+d: Einer PPA-Rekonstruktion obliegt die Aufgabe, entweder den
vollen k-Raum zu konstruieren oder das NMR-Signal im Bildraum zu entfalten.

Gegenwiértig kommen in der klinischen Routine je nach Anwendungsgebiet meist
die parallele Bildgebungstechniken SENSE (SENsitivity ENcoding) und GRAPPA
(GeneRalized Auto-calibrating Partially Parallel Acquisitions) zum Einsatz [11,12].
Aufgrund ihrer intuitiven Verstédndlichkeit soll anhand ersterer im Folgenden das
grundlegende Prinzip eines parallelen NMR-Experimentes erlautert werden.

5.2.1. Parallele Bildgebung am Beispiel von SENSE

SENSE ist eine Methode zur parallelen Bildgebung, die im Bildraum arbeitet und
somit fiir eine Entfaltung der Objektinformation sorgt (Abb. 5.2). Wird beispielsweise
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Spulen-
sensitivitaten

gefaltete Bilder Rekonstruktion

Abbildung 5.2. — Ausgangspunkt einer SENSE Rekonstruktion sind die von jedem
Element einer Phased-Array Spule aufgenommenen, gefalteten NMR-Bilder (links).
Unter Kenntnis der Sensitivititsprofile der Spulenelemente (mitte) kann mittels (5.15)
das vollstindige, ungefaltete NMR-Bild (rechts) erzeugt werden.

bei der Aufnahme des NMR-Signals jede zweite k-Raumzeile ausgelassen, resultiert
hieraus ein einfach gefaltetes NMR-Bild. Jedes Element einer Phased-Array Spule
zeichnet dieses Signal jedoch aus einer jeweils anderen raumlichen Position auf, so
dass sich die Signalintensitidten in den Einzelspulenbildern

I = Cyip1 + Chapa

Iy = Co1p1 + Coapo (5.12)

entsprechend unterscheiden. Somit ergibt sich die Intensitét I; eines Pixels im NMR-
Bild von Spule 1 aus der Summe zweier aufeinander gefalteter Spindichten p;, die zu-
dem durch die Sensitivitdt C'j; des Spulenelements an den jeweiligen Orten j gewich-
tet sind. Die Einzelspule 2 besitzt hingegen eine unterschiedliche Empfindlichkeits-
verteilung, welche folglich zu einer andersartigen Gewichtung der selben Spindichten
fiihrt.

Das sich auf diese Weise ergebende Gleichungssystem (5.12) lasst sich auch in eine
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kompakte Matrixform iiberfithren
I=C-p. (5.13)

Die gesuchten, entfalteten Spindichten p kénnen insofern iiber eine Inversion der
Matrix C und einer anschlieBenden Multiplikation der Matrixgleichung mit C~* von
links her

cCt.I=p (5.14)

ermittelt werden [140].

In der Regel beinhaltet eine Phased-Array Spule allerdings mehr Einzelspulen-
elemente als Pixel an irgendeiner Position in den Einzelspulenbildern aufeinander fal-
ten. Folglich ist die Matrix C' im Allgemeinen nicht quadratisch und die Bestimmung
der Spindichten muss stattdessen mittels der Pseudoinversen von C' erfolgen [141].
Uberdies besteht auch die Maglichkeit, das korrelierte Rauschen im Spulenarray di-
rekt bei der Rekonstruktion mit zu beriicksichtigen und so das erzielte Signal-Rausch-

Verhiiltnis zu optimieren. Mit diesen Erweiterungen ergibt sich aus (5.14) die eigent-
liche SENSE-Gleichung zu

(CcHu o)y teu =t . 1 = p, (5.15)

wobei ¥ die Rauschmatrix aus (4.23) und C* die Adjungierte der Matrix C beschreibt
[11, 142]. Eine solche Matrixinversion muss entsprechend fiir jedes gefaltete Pixel
durchgefiihrt werden, um auf diese Weise das vollstandig entfaltete NMR-Bild zu
ermitteln.

5.2.2. Forderungen an Spulenarrays

Der kritische Faktor bei der parallelen Bildgebung mit SENSE ist allerdings die In-
version der Sensitivitdtsmatrix C. Besitzen beispielsweise zwei Spulenelemente fiir
ein Pixel die gleichen Empfindlichkeitswerte

1,00 2,00 R
C= [ 1,00 2,00 ] = C™" = ’nicht existent’, (5.16)

so existiert zur Matrix C keine inverse Matrix C~! und die Spindichten in diesem
Pixel konnen nicht entfaltet werden. Um eine SENSE-Rekonstruktion moglich zu
machen, miissen sich die Spulensensitivitéiten fiir jede Pixelposition somit entweder
in ihren Amplituden

0,50 2,00 [ -1,00 1,00
¢= [ 1,50 2,001 - 0= l 0,75 —0,25 ] (5.17)
oder in ihren jeweiligen Phasen
[ 1,00 1,50 o[ 2,50 —1,50
¢= [ 1,00 2,50 ] - 0= l ~1,00 1,00 ] (5.18)
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unterscheiden. Wie vollstandig die Entfaltung der Spindichten letztendlich erfolgen
kann, gibt der sogenannte Geometriefaktor (geometry factor, g-factor)

g=/(CHU-10)-{(CHY-1C) > 1 (5.19)

fiir die entsprechende Pixelposition an. Dieser wird entscheidend von der Anzahl auf-
einander faltender Spindichten und folglich vom Reduktionsfaktor R beeinflusst. Im
giinstigsten Fall betrdgt er kaum mehr als eins. Groflere g-Faktorwerte und hohere
Beschleunigungen R fithren zu einer deutlichen Verringerung des bestmoglich erziel-
baren Signal-Rausch-Verhéltnisses

SNRvoll
9-VR

und begrenzen so die maximal erreichbare Messzeitersparnis bei der parallelen Bild-
gebung mit einer SENSE-Methode [11].

Obwohl der Geometriefaktor genau genommen nur fiir SENSE-Techniken giiltig ist,
stellt er doch ein geeignetes Kriterium dar, um die Leistungsfihigkeit von Phased-
Array Spulen fiir die parallele Bildgebung allgemein zu bewerten [143].

SNR™ = (5.20)

5.2.3. 2D parallele Bildgebung

Aufgrund der Einbufle an Signal-Rausch-Verhéltnis bei der parallelen Bildgebung
nach (5.20) wird erwartet, dass zweidimensionale NMR-Untersuchungen in der klini-
schen Routine um nicht mehr als einen Faktor 4 beschleunigt werden kénnen [144].
Einen grofleren Vorteil bietet indes die Verwendung paralleler Bildgebungsmethoden
in Kombination mit einer 3D Volumen NMR-Bildgebungstechnik, fiir welchen meh-
rere unterschiedliche Faktoren verantwortlich sind.

Zum Einen fiihrt die kontinuierlich wiederholte Anregung des vollstéindigen Pro-
benvolumens bei 3D Bildgebungssequenzen zu einem wesentlich hoheren inhérenten
Signal-Rausch-Verhéltnis als bei 2D Methoden. Zum Anderen ist die Dauer von 3D
NMR-Untersuchungen bisweilen fiir einen erkrankten Patienten unzumutbar lang,
was eine Verkiirzung der erforderlichen Messzeit besonders erstrebenswert macht.
Schliefflich bietet eine 3D Volumenbildgebung noch die Md&glichkeit, Phasenkodier-
schritte in zwei unterschiedlichen Raumrichtungen einzusparen. Die jeweiligen Reduk-
tionsfaktoren konnen hierbei unabhéngig voneinander festgelegt werden, wihrend das
Produkt aus beiden Faktoren die tatsédchliche Beschleunigung der NMR-Bildgebung
wiedergibt. Somit ist durch die Verwendung relativ geringer Reduktionsfaktoren in
den einzelnen Raumrichtungen ein hoher effektiver Beschleunigungsfaktor fiir die
NMR-Untersuchung als solche erzielbar. Entsprechend sind auch die Voraussetzungen
fiir eine Bildrekonstruktion bei vorgegebenem Reduktionsfaktor im Vergleich zur be-
schleunigten 2D NMR-Bildgebung giinstiger, da die effektiv verwendeten Geometrie-
faktoren niedriger sind und so das Signal-Rausch-Verhéltnis weniger negativ beein-
flussen wird [13,145].
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Um das Potential der beschleunigten 3D Volumen NMR-Bildgebung vollends aus-
schopfen zu konnen, wird sich das restliche Manuskript mit der Entwicklung von
Phased-Array Spulen fiir die Nutzung moderner 2D PPA Bildgebungstechniken wie
beispielsweise CAIPIRINHA [146,147] oder GROG [148-151] befassen.
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6.1. NMR-Systeme

Die in den folgenden Kapiteln vorgestellten Phased-Array Spulen wurden fiir den Ein-
satz an zwel unterschiedlichen NMR-Ganzkorpertomographen entwickelt (Abb. 6.1).

Abbildung 6.1. — Klinische NMR Ganzkérpertomographie-Systeme. links: Siemens
Magnetom Vision 1,5 T mit 4 Empfangskandlen. rechts: Siemens Magnetom Avanto
1,5 T mit 18 gleichzeitig nutzbaren Empfangskandlen in dieser Ausbaustufe.

So fanden NMR-Experimente an einem Siemens Magnetom Vision Ganzkorper
NMR-System mit einer Magnetfeldstirke von 1,5 T und einem inneren Bohrungs-
durchmesser von 60 cm statt. Der Tomograph ist mit einem aktiv abgeschirmten
Gradientensystem ausgeriistet, welches Gradientenstirken von maximal 25 mT/m
in einer minimalen Anstiegszeit von 250 ps in allen drei Raumrichtungen erzeugen
kann. Zudem besitzt das Siemens Magnetom Vision NMR-System einen HF-Sender
zur Anregung der Probe mit einer maximalen Sendeleistung von 14 kW, wihrend
das NMR-Signal aus dem Probenvolumen iiber 4 unabhéngige Empfangskanile auf-
gezeichnet werden kann.

Des Weiteren wurden NMR-Untersuchungen am moderneren Siemens Magnetom
Avanto Ganzkorper NMR-System durchgefiihrt, das ebenfalls eine Magnetfeldstérke
von 1,5 T und eine Patientencffnung von 60 cm besitzt. Allerdings ist das aktiv ab-
geschirmte Gradientensystem in diesem Fall mit einer maximalen Gradientenstérke
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von 33 mT/m und einer minimalen Anstiegszeit von 264 us leistungsstéirker. Die
Sendeleistung von maximal 15 kW ist zwar nahezu dquivalent, doch erméglicht das
Siemens Magnetom Avanto NMR-System die gleichzeitige Nutzung 18 unabhéngiger
Empfangskanile.

6.2. Charakterisierung auf der Messbank

Zur Uberpriifung der charakteristischen Eigenschaften wihrend des Aufbaus der
Phased-Array Spulen wurde ein Netzwerkanalysator HP 8712B der Firma Agilent
(Palo Alto, California, USA) eingesetzt. Dieser besitzt zwei phasenempfindliche Ka-
néle, mit denen der Reflexionsfaktor und die Transmission durch ein Netzwerk be-
stimmt werden kann. Das Frequenzspektrum reicht hierbei von 0,3 MHz bis 1,3 GHz.
Uberdies sind mit dem Netzwerkanalysator auch einfache Auswertungen der Messkur-
ve moglich, wie beispielsweise die Bestimmung der Giite einer Resonanzkurve.

So wurde auf der Messbank die Anpassung der einzelnen Elemente eines Spulen-
arrays an die 50 2-Leitungsimpedanz iiberpriift und die Funktionsweise der aktiven
Entkopplungskreise sowie der Vorverstirkerentkopplung verifiziert. Auf gleiche Wei-
se konnte auch die Entkopplung der Einzelspulen untereinander charakterisiert und
hinsichtlich ihrer Tauglichkeit kontrolliert werden.

Obwohl die verwendeten Messtechniken prinzipiell auf gdngigen Priifverfahren der
Hochfrequenztechnik beruhen, sind fiir manche Fragestellungen haufig spezielle An-
passungen des Messaufbaus erforderlich. Um die Ermittlung allgemeiner Gréfien wie
Giite oder Isolation besser nachvollziehen zu konnen, sind die zur Charakterisierung
der Spulenarrays verwendeten Messverfahren im Anhang A.3 genauer erliutert.

6.3. Charakterisierung mittels der NMR-Systeme

Zunéchst wurden an den Ganzkorpertomographen NMR-Experimente unter Verwen-
dung von Beladungsphantomen (Anh. A.2) durchgefiihrt, um die notwendige Sicher-
heit der Phased-Array Spulen fiir ihren Einsatz an Probanden oder Patienten zu
testen. Mittels einer einfachen FLASH-Sequenz [9] wurden zu diesem Zweck NMR-~
Schichtbilder einer jeden Einzelspulen aufgenommen und auf potentielle Artefakte
untersucht, die aufgrund von Kopplung zwischen den Spulenelementen entstehen
konnten. Uber eine schrittweise Erhchung der Sendeleistung fiir die Anregungspulse
wurde zudem in einem zweiten Experiment die Leistungsfestigkeit der Phased-Array
Spule validiert.

Zur weiteren Charakterisierung der Spulenarrays wurde das FLASH-Experiment 20
Mal wiederholt und zusétzlich einmal ohne Applikation einer Sendeleistung durch-
gefithrt. Die unprozessierten Messdaten, die sogenannten Rohdaten, dieser NMR-
Untersuchungen wurden aufgezeichnet und fiir eine spezifischere Auswertung in die
Programmierungsumgebung MATLAB der Firma 'The Mathworks’ (Nattick, Massa-
chusetts, USA) eingelesen. Obwohl das intrinsische Signal-Rausch-Verhéltnis einer
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Phased-Array Spule nicht mehr mit den géngigen Methoden der klassischen NMR-
Bildgebung (,,Kringel-Methode“) korrekt ermittelt werden kann [11,152,153], ist den-
noch mit Hilfe von MATLAB das SNR aus dem Mittelwert und der Standardabwei-
chung eines jeden Pixels iiber die 20 Messungen bestimmbar. Zudem lésst sich aus
den so erhaltenen Rauschdaten der einzelnen Spulenelemente auch die Rauschkorre-
lationsmatrix (vgl. (4.24)) unter Verwendung einer in MATLAB integrierten Routine
berechnen.

Die Aufnahme von in vivo NMR-Bildgebungsdaten erfolgte an Probanden in der
Regel mit schnellen 3D FLASH- oder MP-RAGE-Bildgebungssequenzen [154, 155].
Die Rohdaten dieser NMR-Untersuchungen wurden ebenfalls in MATLAB exportiert,
um die Applikation paralleler Bildgebungsmethoden verschiedener Beschleunigungen
in unterschiedlichen Raumrichtungen simulieren und bewerten zu koénnen.
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7. Doppel-Spiral Kopfspulenarray

7.1. Motivation

Eine stete Weiterentwicklung der NMR-Systeme bis hin zu Forschungstomographen
mit gegenwértig 128 unabhéngigen Empfangskanilen schuf die nétigen Vorausset-
zungen fiir die Entwicklung von Phased-Array Spulen mit einer groflen Anzahl an
Einzelelementen [114]. So konnten planare Spulenarrays konstruiert werden, die eine
NMR-Bildgebung des gesamten menschlichen Torsos mit hohen Beschleunigungsfak-
toren und einem verbesserten Signal-Rausch-Verhéltnis moglich machen [156,157].

Auch wurden Volumenarrays mit bis zu 96 Spulenelementen fiir NMR-Untersu-
chungen des menschlichen Kopfs vorgestellt [121, 158]. Diese in Form eines Helms
aufgebauten Phased-Array Spulen erzielen besonders in Gehirnregionen nahe der
Spulenarray-Oberfliche ein hohes SNR. Zudem kann mit derartigen Phased-Arrays
durch die Verwendung 2D paralleler Bildgebungstechniken gleichfalls eine deutliche
Messzeitersparnis erreicht werden.

Allerdings sind die meisten klinischen NMR-Tomographen bislang nur mit 16 un-
abhéngigen Empfangskanélen ausgeriistet, wobei sie immer mehr von NMR-Systemen
mit 32 gleichzeitig nutzbaren Kanélen abgeltst werden. Fiir diese klinische Umgebung
existieren bereits planare Phased-Array Spulen mit bis zu 32 Kanélen, die besonders
bei Herzuntersuchungen beeindruckende Ergebnisse hinsichtlich Beschleunigung und
Signal-Rausch-Verhéltnis liefern [110, 159-162].

Gleichermafien wiirden auch Untersuchungen des menschlichen Kopfes von einem
zylindrischen Volumenarray profitieren, das mit bis zu 32 einzelnen Spulenelementen
Sensitivitatsunterschiede in allen drei Raumrichtungen zur Verfiigung stellt. So wéren
bei der Verwendung 2D paralleler Bildgebungssequenzen die Beschleunigungsrichtun-
gen frei wiahlbar und eine hohe Messzeitersparnis kénnte selbst bei doppelt obliquen
Schichten erzielt werden.

In der klinischen Routine géngige Kopfspulen sind meist jedoch nur in Form eines
Rings aus 16 Einzelspulen (Abb. 7.1a) oder im giinstigeren Fall aus zwei Ringen mit
jeweils 8 Spulenelementen aufgebaut (Abb. 7.1b). Diese aufgrund ihrer geometrischen
Struktur héufig auch als Birdcage-édhnliche Spulenarrays (birdcage coil arrays, BCA)
bezeichneten Phased-Array Spulen zeichnen sich durch gute Voraussetzungen fiir die
parallele Bildgebung transversaler Schichten aus. Eine Beschleunigung der NMR-
Bildgebung in longitudinaler Richtung ist allerdings problematisch, da aufgrund der
Ringstruktur des Spulenarrays keine oder nur geringe Sensitivitdtsunterschiede in
axialer Richtung zur Verfiigung stehen.

Eine mogliche Alternative zu diesen klassischen Kopfspulenarraydesigns sei in den
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Abbildung 7.1. — Unterschiedliche Formen eines 16-Kanal Volumen Phased-Arrays
fiir Untersuchungen am menschlichen Kopf. a: Birdcage-ihnliche Arraystruktur aus
einem Ring mit 16 Spulenelementen. b: Birdcage-ihnliche Arraystruktur aus zwei Rin-
gen mit jeweils 8 unabhdingigen Finzelelementen. c: Spiralférmige Arraystruktur aus
8 Spulenelementen um +m verdreht. d: Einfach-Spiral Array mit 8 Elementen um —m
verdreht. e: Doppel-Spiral Array bestehend aus zwei um 27 gegeneinander verdrehten
Einfach-Spiral Arrays mit insgesamt 16 unabhingigen Finzelspulen.

folgenden Abschnitten vorgestellt. Grundlage hierfiir bildet eine helikale Leiterbahn-
struktur (Abb. 7.1c), die erstmals von Alsop et al. in einer Birdcage-Spule fiir ein
4 T Ganzkorper NMR-System verwendet wurde [163]. Mit Hilfe dieses spiralférmi-
gen Designs konnte eine Phasenverschiebung entlang der Spulenachse erzeugt und
so Bj-Feld Inhomogenititen aufgrund von dielektrischen Resonanzeffekten reduziert
werden [164].

Ein weiterer Vorteil einer solch spiralférmigen Spulengeometrie wurde von Duen-
sing et al. demonstriert [165]. Sie zeigten, dass die elektrischen und magnetischen Fel-
der zweier Spulen senkrecht aufeinander stehen, wenn die jeweiligen Leiterbahnstruk-
turen um 27 relativ zueinander verdreht sind. So konnte aus einem um —7 verdreh-
ten Sattelspulenpaar und einem um +7 verdrehten Quadratur-Birdcage annidhernd
gleicher Geometrie ein Spulenarray aufgebaut werden, das vier Einzelkanéile mit hin-
reichend guten Isolationswerten besitzt.

Dieses Prinzip der intrinsischen Entkopplung zweier um 27 verdrehter Leiterbahn-
strukturen soll im folgenden Kapitel ausgenutzt werden, um aus zwei, um +m (Abb.
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7.1c) und um —7 (Abb. 7.1d) verdrehten Spulenarrays ein doppelspirales Volumen-
array zu erhalten (Abb. 7.1e). Dieses Design verspricht nicht nur ein um bis zu 30 %
hoheres Signal-Rausch-Verhéltnis als ein Birdcage vergleichbarer Geometrie [166],
sondern auch eine gute dreidimensionale Sensitivitédtsverteilung fiir 2D parallele Bild-
gebungssequenzen.

Im ersten Abschnitt dieses Kapitels werden mit Hilfe von Simulationen zunéchst die
Eigenschaften einer Doppel-Spiral Phased-Array Spule untersucht. Hierbei zeigt der
Vergleich eines 16-Kanal Doppel-Spiral Arrays mit einem Volumenarray bestehend
aus 2 Ringen a 8 Einzelelementen die Unterschiede in den Kodiereigenschaften und
dem intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnis beider Arraygeometrien auf. Die Auswir-
kung verschiedenartiger Variationen in der Geometrie des Doppel-Spiral Arrays auf
den intrinsischen Isolationsmechanismus der Spulenelemente sei im Anschluss un-
tersucht, bevor geeignete Arraystrukturen fiir Volumenarrays mit 32 Einzelspulen
verglichen werden.

Im zweiten Teil folgt eine experimentelle Charakterisierung einer solchen Doppel-
Spiral Phased-Array Spule sowie eine Validierung der 3D Kodiereigenschaften anhand
von 2D parallelen Bildgebungsexperimenten in vivo.

7.2. Simulationen

Um die Leistungsfahigkeit und die Eigenschaften eines Doppel-Spiral Arraydesigns
untersuchen und charakterisieren zu kénnen, seien Simulationen in der Programmier-
und Entwicklungsumgebung MATLAB der Firma 'The Mathworks’ (Natick, Massa-
chusetts, USA) durchgefiihrt.

Hierzu werden die Leiterbahnstrukturen der zu untersuchenden Phased-Array Spu-
len in eine vektorielle Form {iberfiihrt, so dass eine Berechnung der Feldverteilung fiir
die entsprechenden Geometrien nach den Gleichungen aus Abschnitt 4.1.1 moglich
wird. Zur Gewihrleistung eines fairen Vergleichs von Ergebnissen unterschiedlicher
Simulationen ist der Durchmesser und die Lénge aller Spulengeometrien auf jeweils 30
cm festgelegt. Ferner sind alle einzelnen Spulenelemente aufgrund ihrer Gréfie und ei-
ner Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz als Probenrauschen dominiert angenommen, wes-
halb das Rauschen der Einzelspulenelemente in den Simulationen unberiicksichtigt
bleibt (vgl. Abs. 2.3).

7.2.1. Eignung fiir 2D parallele Bildgebung

Zunéchst sei die rdumliche Verteilung der Spulensensitivitédten in einer Doppel-Spiral
Arraygeometrie und somit ihre Eignung fiir 2D parallel beschleunigte Bildgebungs-
experimente untersucht.

Zu diesem Zweck werden die Geometriefaktorwerte eines 2x8 Doppel-Spiral Ar-
rays (Abb. 7.1e) fiir eine vorgegebenen Bildgebungsschicht ermittelt und mit denje-
nigen einer giangigen 2x8 Birdcage-dhnlichen Arraystruktur (Abb. 7.1b) verglichen.
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Die g-Faktorkarten kénnen aus der Sensitivitéitsverteilung des jeweiligen Spulenar-
rays berechnet werden, die ihrerseits, dem Reziprozitéitsprinzip folgend (vgl. Abs
2.1)), mittels der B;-Feldverteilung der Phased-Array Spulen in dem vorgegebenen
Probenvolumen bestimmt werden kénnen. Nach Auswahl einer Beschleunigungsrich-
tung wird der so erhaltene, vollstdndige Datensatz entlang dieser Richtung um den
gewihlten Beschleunigungsfaktor , kiinstlich® reduziert, um anschlieBend mit Hilfe
der intrinsischen Ortsinformation im Spulenarray und einem klassischen SENSE Al-
gorithmus [11] wieder auf die Originalgroe rekonstruiert zu werden.

Da bei den meisten NMR-Untersuchungen in der klinischen Routine die Region
des menschlichen Gehirns von grofitem Interesse ist, kommt in den Simulationen ein
zylindrisches Probenvolumen mit einem Durchmesser von 28 cm und einer Hohe von
15 ¢m zur Anwendung. Anhand dieses werden g-Faktorkarten fiir transversale Bildge-
bungsschichten (senkrecht zur Zylinderachse) mit Beschleunigungen von R = 2 und
R = 3, sowie fiir longitudinale Schichten (entlang der Zylinderachse) mit einer Be-
schleunigung von R = 2 simuliert. In den Darstellungen der g-Faktorkarten (Abb. 7.2
bis 7.7) ist die Orientierung der jeweils untersuchten Bildgebungsschicht im Rahmen
eines kleinen Ubersichtsbildes rot gekennzeichnet.

Die Bestimmung der Geometriefaktoren erfolgt nicht nur fiir eine in den Spulenar-
rays zentrierte Probe (Verschiebung in z-Richtung: z = 0), sondern auch fiir ein um
7,5 cm in z-Richtung verschobenes Probenvolumen (z = 7,5) gleicher Ausdehnung,
welches eher der Position des menschlichen Gehirns innerhalb der Volumenarrays
entspricht. Um eine genauere Bewertung und somit einen besseren Vergleich der g-
Faktorkarten zu ermoglichen, wird auch der maximal auftretende Geometriefaktor
Jmaz SOWie ein mittlerer g-Faktorwert g,,i1¢; mit entsprechender Standardabweichung
angegeben. Zudem ist die Verteilung der g-Faktoren in der jeweiligen Karte durch ein
Histogramm mit der Auftrittshaufigkeit eines bestimmten g-Faktorwertes angegeben.

In Abbildung 7.2 ist die Verteilung der Geometriefaktoren in einer transversalen
Schicht durch ein Probenvolumen im Zentrum der beiden Spulenarrays dargestellt,
welche als Resultat einer in y-Richtung um den Faktor R = 2 beschleunigten NMR-
Bildgebung entsteht. Ein Vergleich der auf gleiche Weise skalierten g-Faktorkarten
zeigt, dass bei Einsatz des Doppel-Spiral Arrays hohere lokale Geometriefaktorwerte
auftreten als bei Verwendung des Birdcage-dhnlichen Arrays. Dies geht auch deut-
lich aus der histographischen Darstellung der ermittelten g-Faktorwerte hervor. So-
mit bietet die géngige Birdcage-dhnliche Arraystruktur infolge der geringeren lokalen
g-Faktoren fiir diese NMR-Anwendung eine giinstigere Verteilung der Spulensensi-
tivitdten und somit eine bessere Kodierfahigkeit fiir die parallele NMR-Bildgebung.
Der Unterschied in maximalem und mittleren g-Faktor fallt allerdings &uflerst gering
aus und wiirde nach Gleichung (5.20) lediglich zu einem mittleren reduzierten Signal-
Rausch-Verhiltnis von etwa 67 % bei der Doppel-Spiral Spulenarray an Stelle eines
auf 69 % verringerten SNRs bei Einsatz des Birdcage-dhnlichen Phased-Arrays im
Gegensatz zu einer unbeschleunigten NMR-Untersuchung fiihren.

Die Verschiebung des Probenvolumens um 7,5 cm in axialer Richtung hat in die-
sem Fall keinerlei Auswirkung auf die Fahigkeit zur Ortskodierung der untersuchten
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Abbildung 7.2. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 2 in y-Richtung be-
schleunigte NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine transversale Schicht
(rot) durch ein zentrales, zylindrisches Probenvolumen mit einem Durchmesser von
28 ¢cm und einer Héhe von 15 cm. a: g-Faktorkarte fiir eine gingige 2x8 Birdcage-dihn-
liche Arraystruktur (BCA, Abb. 7.1b). b: g-Faktorkarte fiir ein 2x8 Doppel-Spiral Array
(DSA, Abb. 7.1e). Fiir beide Karten ist der mazimale und der mittlere g-Faktorwert
angegeben sowie eine Verteilung aller auftretenden g-Foktoren als Histogramm darge-
stellt.

Phased-Array Spulen, wie Abbildung 7.3 zeigt. Dies ist verstéindlich, da die Sensi-
tivitdtsverteilung der Spulenarrays fiir beide Positionen der Probe in Folge der ver-
gleichbaren Anordnung der Spulenelemente nahezu identisch ist.

Bei einem Beschleunigungsfaktor von R = 3 werden allerdings die Vorteile des
2-Ring Spulenarrays fiir die Wahl der Beschleunigungsrichtung senkrecht zur Spu-
lenachse deutlich (Abb. 7.4). Besonders in der mittleren Region des Doppel-Spiral
Arrays treten vergleichsweise hohe g-Faktoren auf, was auch eine deutlich breitere
Verteilung der g-Faktorwerte im entsprechenden Histogramm zur Folge hat. Letzt-
endlich ergibt sich aus den ermittelten maximalen und mittleren g-Faktoren, dass bei
einer transversalen Beschleunigung von R = 3 fiir ein zentral positioniertes Proben-
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Abbildung 7.3. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 2 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fir eine transversale
Schicht (rot) durch das zylindrische Probenvolumen, das uwm 7,5 cm in axialer Rich-
tung verschoben ist. a: g-Foktorkarte fiir das BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir
beide Karten ist der mazximale und der mittlere g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller
auftretenden g-Faktoren angegeben.

volumen das 2-Ring Birdcage-Array ein im Mittel auf 47 % reduziertes SNR. liefert.
Im Vergleich hierzu verringert sich das Signal-Rausch-Verhéltnis bei Verwendung der
Doppel-Spiral Arraystruktur auf, um 7 % niedrigere, 40 % gegeniiber einer unbe-
schleunigten NMR-Untersuchung.

In Analogie zu den Resultaten fiir einen Beschleunigungsfaktor von R = 2 entlang
der y-Richtung hat auch bei einer Beschleunigung von R = 3 eine um 7,5 ¢m in axia-
ler Richtung verlagerte Probenposition keine Auswirkung auf die Kodierfahigkeiten
der beiden untersuchten Spulenarrays. Dies machen die zu Abbildung 7.4 nahezu
identischen Ergebnisse aus Abbildung 7.5 deutlich, wobei im Fall der in z-Richtung
verschobenen Probe marginale Verbesserungen in den maximalen und mittleren Geo-
metriefaktoren zu beobachten sind.

Fiir eine parallele NMR-Bildgebung entlang der Arrayachsen zeigt sich hingegen ein
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Abbildung 7.4. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 8 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine transversale
Schicht (rot) durch das zentrale, zylindrische Probenvolumen. a: g-Faktorkarte fiir das
BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir beide Karten ist der mazimale und der mittlere
g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller auftretenden g-Faktoren angegeben.

anderes Bild. Die in Abbildung 7.6 dargestellten Resultate einer entsprechend um den
Faktor R = 2 in z-Richtung beschleunigten, sagittalen Bildgebungsschicht weisen im
Vergleich zu den Ergebnissen transversaler Beschleunigungen (Abb. 7.2+47.3) deut-
lich hohere lokale g-Faktoren auf. In Folge der verdnderten Beschleunigungsrichtung
wird das mittlere Signal-Rausch-Verhéltnis in diesem Fall auf 57 % reduziert und fallt
deutlich geringer aus als das im Mittel auf 69 % verringerte SNR fiir eine Beschleu-
nigung senkrecht zur Spulenachse. Uberdies sind NMR-Untersuchungen mit einem
Beschleunigsfaktor von R = 3 in axialer Richtung unter Einsatz der untersuchten
Arraystrukturen nicht mehr realisierbar, da die Verteilung der Spulensensitivitdten
und somit auch die intrinsischen Ortsinformationen nicht spezifisch genug fiir eine
Rekonstruktion der dreifach gefalteten NMR-Datensétze sind.

Hinsichtlich der auftretenden g-Faktorwerte unterscheiden sich die zwei Volumen-
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Abbildung 7.5. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 3 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine transversale
Schicht (rot) durch das zylindrische Probenvolumen, das uwm 7,5 cm in axialer Rich-
tung verschoben ist. a: g-Foktorkarte fiir das BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir
beide Karten ist der maximale und der mittlere g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller
auftretenden g-Faktoren angegeben.

arraykonfigurationen fiir eine in z-Richtung beschleunigte, sagittale Bildgebungs-
schicht durch ein zentrales Probenvolumen (z = 0) nur unwesentlich voneinander
(Abb. 7.6). Entsprechend wird das Signal-Rausch-Verhéltnis beim Einsatz beider
Phased-Array Spulen im Mittel gleichermaflen auf 57 % im Gegensatz zu einer unbe-
schleunigten NMR-Untersuchung verringert. Die Unterschiede in der ortlichen Vertei-
lung der auftretenden Geometriefaktorwerte geben indes Aufschluss {iber den Einfluss
der gewéhlten Arraystruktur auf die jeweiligen Kodiereigenschaften der Spulenarrays.
So sind bei Verwendung der aus zwei Elementringen aufgebauten Phased-Array Spule
in der axialen Mitte sowie an den Réndern der Bildgebungsschicht iiber ihre gesamte
Breite erhohte g-Faktorwerte zu beobachten (Abb. 7.6a). In diesen Bereichen fallen
gerade Bildpunkte aufeinander, von denen einer in z-Richtung einen grofien Abstand
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Abbildung 7.6. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 2 in z-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine sagittale Schicht
(rot) durch das zentrale, zylindrische Probenvolumen. a: g-Faktorkarte fiir das BCA.
b: g-Foktorkarte fiir das DSA. Fir beide Karten ist der maximale und der mittlere
g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller auftretenden g-Faktoren angegeben.

zum Zentrum der Phased-Array Spule besitzt. Fiir solche Pixelpositionen kénnen iiber
die Sensitivitatsprofile der Spulenelemente aus dem weiter entfernten Elementring nur
noch zu einem geringen Maf spezifische Ortsinformationen gewonnen werden, was die
Entfaltung zwei derartiger Punkte deutlich erschwert und entsprechend zu erhéhten
g-Faktoren fiihrt (vgl. Abs. 5.2).

Im Gegensatz hierzu ergibt sich bei Einsatz des Doppel-Spiral Spulenarrays eine
in axialer Richtung homogene g-Faktorverteilung, in der keine ausgezeichneten Be-
reiche besonders hoher Geometriefaktorwerte zu beobachten sind (Abb. 7.6b). Der
Unterschied resultiert hierbei aus den spiralférmigen Spulenelementen, die aufgrund
ihrer Verdrehung um =+ iiber die gesamte Arrayldnge spezifische lokale Sensitivitaten
zur Verfiigung stellen. Allerdings weisen die Einzelspulen aufgrund der gewundenen
Elementgeometrie im Vergleich zu den rechtwinkligen Spulenelementen der Birdcage-
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Abbildung 7.7. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 3 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine sagittale Schicht
(rot) durch das zylindrische Probenvolumen, das uwm 7,5 cm in axialer Richtung ver-
schoben ist. a: g-Faktorkarte fiir das BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir beide
Karten ist der maximale und der mittlere g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller auf-
tretenden g-Faktoren angegeben.

dhnlichen Phased-Array Spule eine geringere Empfindlichkeit im Zentrum des Volu-
menarrays auf, was eine leichte Erhohung der Geometriefaktoren ldngs der Mitte der
untersuchten Schicht bedingt.

Die erneute Verschiebung des Probenvolumens um 7,5 cm in z-Richtung fithrt hin-
gegen zu einer grundlegend anderen Situation. In der entlang der Spulenachse um den
Faktor R = 2 beschleunigten Bildgebungsschicht treten bei Einsatz des 2-Ring Volu-
menarrays in weiten Bereichen extrem hohe Geometriefaktoren auf (Abb. 7.7a). Diese
entstehen, da in Folge der Verlagerung der Probe die Sensitivitdten der Spulenele-
mente im weiter entfernten Elementring nur noch geringfiigig zur Rekonstruktion der
reduzierten NMR-Datensétze beitragen konnen. So besitzt das 2-Ring Spulenarray
in der Nédhe der Arrayenden nahezu keine Sensitivitdtsvariation in axialer Richtung
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mehr. Entsprechend ist eine parallele NMR-Bildgebung mit einer entlang der z-Achse
gewihlten Beschleunigungsrichtung unter Einsatz dieser Birdcage-dhnlichen Array-
geometrie nicht zu bewerkstelligen.

In den Kodiereigenschaften des Doppel-Spiral Phased-Arrays ist im Vergleich hier-
zu nur eine minimale Verschlechterung aufgrund der verédnderten Probenposition zu
beobachten (Abb. 7.7b). Die Verteilung der Geometriefaktoren weist an sich genauso
wie im Fall des zentralen Probenvolumens eine gute Homogenitét in z-Richtung auf.
Lediglich entlang der axialen Mitte der Bildgebnungsschicht treten im Zentrum und
am oberen Rand leicht erhohte g-Faktorwerte auf. Diese ergeben sich wiederum aus
einer erschwerten Entfaltung von Bildpunkten, fiir die aufgrund einer Position zum
Ende des Volumenarrays hin weniger spezifische intrinsische Ortsinformationen zur
Verfiigung stehen. Trotz der leicht verschlechterten Kodiereigenschaften sind unter
Einsatz der Doppel-Spiral Phased-Array Spule im Gegensatz zum Birdcage-ahnli-
chen Volumenarray longitudinal beschleunigte NMR-Untersuchungen mit einem im
Mittel auf 51 % reduzierten Signal-Rausch-Verhéltnis nach wie vor moglich.

Zusammengefasst stellt die in der klinischen Routine gingige Arraystruktur aus
zwei Ringen mit je acht unabhéngigen Spulenelementen fiir eine senkrecht zur Achse
des Volumenarrays beschleunigte NMR-Untersuchung insbesondere bei Beschleuni-
gungsfaktoren von R = 3 bessere Kodiereigenschaften als ein Doppel-Spiral Volumen-
array zur Verfiigung. Eine Beschleunigung der NMR-Bildgebung in axialer Richtung
ist hingegen fiir zentrale Probenvolumina nur bedingt und fiir Probenpositionen deut-
lich auflerhalb der Mitte des Spulenarrays nahezu unmoglich. Diese Beschrinkungen
in der Sensitivitdtsverteilung ldngs der Arrayachse sorgen beim Einsatz von Metho-
den der 1D oder 2D parallelen NMR-Bildgebung fiir erhebliche Probleme, falls die
Beschleunigungsrichtungen nicht in einer transversalen Schicht (xy-Ebene) liegen.

Der Einsatz des alternativen Doppel-Spiral Arraydesigns eroffnet im Gegensatz
hierzu die Moglichkeit, eine NMR-Untersuchung génzlich unabhéngig von der Po-
sition des Probenvolumens auch in longitudinaler Richtung um den Faktor R = 2
zu beschleunigen. Dies wird durch die spezielle rdumliche Verteilung der Einzel-
spulensensitivitdten innerhalb der Arraystruktur erreicht, die gleichermafien in allen
drei Raumrichtungen spezifische Ortsinformationen fiir die Rekonstruktion gefalte-
ter NMR-Datensétze zur Verfiigung stellen. Somit sind beim Einsatz 2D paralleler
NMR-Bildgebungstechniken die Beschleunigungsrichtungen in der Tat vollkommen
frei wahlbar.

Das lediglich bei transversalen Beschleunigungsfaktoren von R=3 im Vergleich zum
2-Ring Volumenarray um 7 % niedrigeres mittleres Signal-Rausch-Verhéltnis ist hier-
bei fiir die meisten NMR-Untersuchungen nicht von entscheidendem Nachteil.

7.2.2. Intrinsisches SNR

Ein zweites wichtiges Kriterium zur Beurteilung der Leistungsfdhigkeit von Phased-
Array Spulen stellt das fiir eine NMR-Untersuchung zur Verfiigung stehende intrin-
sische Signal-Rausch-Verhéltnis dar. Dieses kann nach den Betrachtungen zur Spu-
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lenempfindlichkeit aus Abschnitt 2.3 iiber den Zusammenhang

dwV B2 B2V

N 2N = . ~
SNR ~ 1Qy P’RT ~ I?R

(7.1)

bestimmt werden, wobei py die magnetische Permeabilitdtskonstante ist und wy fiir
die Resonanzfrequenz der Arraystruktur steht. Unter der fiir Untersuchungen des
menschlichen Korpers allgemein giiltigen Annahme, dass die Probenverluste die in
den Einzelelementen des Spulenarrays auftretenden Verluste dominieren, umfasst R
einzig das aus dem Probenvolumen V' mit der Temperatur T resultierende Rauschen.
Seien ferner die einzelnen Elemente eines Spulenarrays vom Einheitsstrom I durch-
flossen, so ist ein Vergleich der Empfindlichkeiten unterschiedlicher Phased-Array
Spulen identischer Arbeitsfrequenz durch eine Bewertung der in einem bestimmten
Bereich V' des gleichen Probenvolumens erzeugten Magnetfelder B, moglich.

Fiir eine Gegeniiberstellung der zwei 16-Kanal Volumenarraykonfigurationen aus
Abbildung 7.1b+e werden jeweils B;-Feldverteilungen in drei zylindrischen Proben-
volumina verschiedener Ausdehnung ermittelt. Zu diesem Zweck kommt erneut eine
in MATLAB implementierte, analytische Biot-Savart Integration zum Einsatz (vgl.
(4.5)).

Die Berechnung der mittleren B, ,,-Feldstéirke in einem zentralen Probenvolumen
mit einem Durchmesser und einer Lénge von je 2 cm gibt hierbei Aufschluss iiber die
Hohe des NMR-Signals, welches mit der untersuchten Leiterbahnstruktur im Zentrum
der Phased-Array Spulen erzielt werden kann (Abb. 7.8a). Da die B;-Feldverteilung
der Einzelelemente in den Spulenarrays derjenigen einer einfachen Oberflichenspule
entspricht und somit die Spulenempfindlichkeit nach dem Reziprozitatsprinzip gleich-
falls mit zunehmendem Abstand zur Leiterschleife abnimmt, f4llt das mit den Phased-
Array Spulen erzielbare Signal-Rausch-Verhéltnis im zentralen Bereich der Probe am
geringsten aus (vgl. Abs. 4.2). Entsprechend stellt die Stiarke des in dieser Region
erzeugten, transversalen Bj-Feldes ein wichtiges Kriterium zur Bewertung der Lei-
stungsfiahigkeit der 16-Kanal Volumenarrays dar.

Des Weiteren ist bei der Beurteilung der intrinsischen Sensitivitdt einer Array-
geometrie der Anteil des Bi-Feldes von wesentlicher Bedeutung, der entlang der z-
Richtung erzeugt wird und somit fiir die NMR-Bildgebung nicht verwendet werden
kann (vgl. Abs. 1.2). Je grofler dieser By ,-Feldanteil im Vergleich zu dem im gesamten
Probenvolumen erzeugten Bj-Feld ausfillt, desto geringer ist die Effizienz und nach
dem Reziprozitatsprinzip entsprechend die inhérente Empfindlichkeit der gewéahlten
Arraystruktur bei NMR-Untersuchungen (vgl. Abs 2.1). Das Verhéltnis von |§12| Al
]§17gesamt\ wird fiir zwei unterschiedliche, zylindrische Volumina berechnet, von denen
eines mit einem Durchmesser und einer Hohe von je 28 cm ein typisches Probenvo-
lumen in der klinischen Anwendung simuliert (Abb. 7.8b). Ein anderes, mit 56 cm
doppelt so langes Probenvolumen ragt deutlich iiber die Arraystruktur hinaus, so
dass auch die Verteilung des B;-Feldes an den Enden des Volumenarrays vollstéandig
erfasst und somit eine Bewertung der gesamten Magnetfeldverteilung der jeweiligen
Arraygeometrie moglich wird (Abb. 7.8c).
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a b C

Abbildung 7.8. — Unterschiedliche Probenvolumina zur Untersuchung der Bi-
Feldverteilungen wverschiedener Spulenelementkonfigurationen. a: Kleines, zentrales
Probenvolumen mit einem Durchmesser und einer Linge von je 2 cm zur Bestimmung
der By gy-Feldstirke in der Mitte der potentiellen Arraystruktur. b: Zylindrisches Vo-
lumen mit einem Durchmesser und einer Hohe von je 28 cm zur Ermittlung der By -
Feldanteile in einem typischen Probenvolumen klinischer Anwendung. ¢: Zylindrisches
Volumen mit einem Durchmesser von 28 c¢cm einer Hohe von 56 cm zur Untersuchung
der Bi .-Feldverteilung an den Enden der unterschiedlichen Leiterbahnstrukturen.

Um zunéchst den Einfluss der Verdrehung einer Leiterbahnstruktur um + auf die
Bi-Feldverteilung zu untersuchen, soll das B;-Magnetfeld eines Spulenelements der
8-Kanal Einfach-Spiral Arraystruktur aus Abbildung 7.1c mit dem einer rechtwinkli-
gen Einzelspule gleicher Grundflache verglichen werden (Abb. 7.9).

In einem zweiten Schritt seien ferner die Einzelspulen der unterschiedlichen 16-
Kanal Volumenarraydesigns aus Abbildung 7.1b+e hinsichtlich ihrer individuellen
Leistungsfihigkeit beleuchtet. Um in diesem Fall eine faire Gegeniiberstellung der
Bi-Feldcharakteristiken der Spulenelemente zu gewéhrleisten, wird ein Element des
Birdcage-dhnlichen Volumenarrays unter Erhalt seiner Fliache auf die Hohe der ge-
samten Arraystruktur gestreckt (Abb. 7.10).

Zur abschlieBenden Evaluierung der Bj-Feldeffizienz der vollstandigen 16-Kanal
Volumenarraykonfigurationen wird wiederum die transversalen B ;,-Feldstérke im
Zentrum der Spulenarrays sowie der fiir NMR-Untersuchungen verlorene B; .-Feld-
anteil (|§1,Z|/|j§1,gesamt|) ermittelt.

Aus dem Vergleich der B;-Feldverteilungen der in Abbildung 7.9 dargestellten Ein-
zelspulen geht hervor, dass das spiralférmige Spulenelement in einem kleinen zentra-
len Volumen (Abb. 7.8a) lediglich 81 % der mittleren transversalen B ,,-Feldstérke
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a b ]

Abbildung 7.9. — Gegeniiberstellung zweier Spulenelement gleicher Grundfliche zur
FEvaluierung der Auswirkung einer Verdrehung der Elementstruktur um +m auf die B1-
Feldverteilung. a: Finzelspule des 8-Kanal Einfach-Spiral Spulenarrays aus Abbildung
7.1c. b: Einzelspule identischer Elementfliche aber rechteckiger Geometrie.

erzeugt, die ein rechtwinkliges Element gleicher Fliache hervorruft. Folglich stellt die
nicht um +7 verdrehte Einzelspule eine etwa 1,2-fach hohere Empfindlichkeit fiir eine
NMR-Untersuchung zur Verfiigung. Die Spulenelemente besitzen zwar eine identische
Grundfldche, unterscheiden sich allerdings in ihrer effektiven Form. So sorgt eine Ver-
drehung der Einzelspule um + fiir eine Streckung der Leiterschleife in Langsrichtung
und entsprechend zu einer verringerten Elementbreite (Abb. 7.11a+b). Obwohl eine
solch verinderte Einzelspule ein B;-Feld gleicher Energie Ep ~ [ B2dV wie das recht-
eckige Spulenelement erzeugt (Abb. 7.11a) und somit auch die gleiche Eindringtiefe

a b “

Abbildung 7.10. — Vergleich zweier Spulenelemente der in Abbildung 7.1b+e¢ darge-
stellten alternativen Volumenarraydesigns hinsichtlich der jeweiligen B1-Feldverteilung.
a: Finzelspule der um —+m wverdrehten Finfach-Spiral Arraystruktur des 16-Kanal
Doppel-Spiral Phased-Arrays. b: Einzelspule der 2-Ring Birdcage-dhnlichen Arraygeo-
metrie (grau), die fir einen fairen Vergleich der Bi-Feldcharakteristiken unter Erhalt
der Grundfliche auf die Héhe der gesamten Arraystruktur gestreckt wurde (schwarz).
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Abbildung 7.11. — Schrittweise Uberfihrung eines rechtwinkligen Spulenelements in
die Form eines um +m verdrehten FElements gleicher Fldche. a: Finzelspule einer 1-
Ring 8-Kanal Birdcage-ihnlichen Arraygeometrie in Analogie zu Abbildung 7.9a. b:
Rechteckige Einzelspule identischer Elementfliche, die aber in ihrer Ausdehnung der
geometrischen Form einer um —+m verdrehten Finzelspule des 8-Kanal Einfach-Spiral
Spulenarrays aus Abbildung 7.1c entspricht (c).

aufweist [64,167], ist die Einzelspule aufgrund ihrer raumlichen Ausdehnung auf einen
unterschiedlichen Bereich des Probenvolumens sensitiv. Entsprechend fallt in Folge
der reduzierten Elementbreite das aus einem kleinen zentralen Volumen (Abb. 7.8a)
empfangene NMR-Signal um 19 % geringer aus, wiahrend es in den Auflenbereichen
der Probe verglichen mit dem des rechtwinkligen Spulenelements erhcht ist.

Des Weiteren sind in einem der klinischen Anwendung entsprechendem Probenvo-
lumen (Abb. 7.8b) nur 6 % des gesamten Bj-Feldes der rechteckigen Leiterschleife
in z-Richtung orientiert und somit fiir die NMR-Bildgebung verloren. Dieser longitu-
dinale By ,-Feldanteil steigt fiir das doppelt so grofi gewéhlte Volumen (Abb. 7.8¢c)
jedoch auf 14 % an, was entsprechend die Leiterbahnen der partiellen ,, Endringe* als
primére Quelle des B .-Feldes der rechtwinkligen Einzelspule identifiziert.

Der Anteil des von der spiralférmigen Einzelspule entlang der Arrayachse erzeug-
ten B ,-Feldes fillt im Gegensatz hierzu schon fiir das Probenvolumen der klinischen
Routine (Abb. 7.8b) mit 31 % erheblich gréfier aus. Allerdings ist in diesem Fall
kaum ein Unterschied zu dem B, ,-Feldanteil im Volumen doppelter Lénge zu beob-
achten, der sich mit 35 % als anniahernd gleich grofi erweist. Demzufolge stellen die in
beiden Untersuchungen préasenten, langen Beine des spiralférmigen Spulenelements
in einer solchen Leiterschleifengeometrie den vorwiegenden Ursprung der B; ,-Felder
dar, wihrend der Beitrag der ,Endringe® hingegen zu vernachléssigen ist.

Aus einer direkten Gegeniiberstellung der Einzelspulen der beiden unterschiedli-
chen 16-Kanal Volumenarraykonfigurationen (Abb. 7.1b+e) geht indes hervor, dass
die Fldche der Spulenelemente in der 2-Ring Arraygeometrie lediglich halb so grofl
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wie die der Elemente des Doppel-Spiral Spulenarrays sind. Dies spiegelt sich in der
Eindringtiefe und somit in der Stérke des im Zentrum der Arraystruktur erzielten
B ,-Feldes wider. So erzeugt die rechtwinklige Einzelspule in diesem Fall nur 63 %
der mittleren By ,,-Feldstérke des um +7 verdrehten Arrayelements. Folglich ist mit
einer Einzelspule des Doppel-Spiral Phased-Arrays eine 1,6-fach hohere Empfindlich-
keit bei NMR-Untersuchungen zu erreichen.

Dem entgegen steht allerdings die Effizienz der zum Einsatz kommenden Leiter-
schleifen. Da die vornehmlichen Quellen der B; .-Felder in den Spulenelementen der
16-Kanal Volumenarrays gegeniiber denen der Einzelspulen aus Abbildung 7.9 un-
verdndert sind, treten auch hier vergleichbar grofle, longitudinale B .-Feldanteile
auf. Folglich liegen in einem klinischen Anwendungen entsprechenden Probenvolu-
men (Abb. 7.8b) 6 % des B;-Feldes des rechteckigen Spulenelements sowie 32 % des
Feldes des spiralféormigen Elements entlang der z-Richtung an und koénnen deshalb
nicht fiir die NMR-Bildgebung genutzt werden. Die Einzelspule des Doppel-Spiral
Volumenarrays empfangt nach dem Reziprozitédtsprinzip somit ein fiinffach hoheres
Rauschen aus dem Probenvolumen, wodurch ihr intrinsisches Signal-Rausch-Verhalt-
nis trotz des 1,6-fach stérkeren transversalen B ,,-Feldes lediglich 70 % desjenigen
eines Spulenelements der 2-Ring Arraystruktur (Abb. 7.1b) betragt.

Eine Untersuchung der mittleren B, ,,-Feldstirke der gesamten 16-Kanal Volumen-
arrays in einem kleinen, zentralen Probenvolumen (Abb. 7.8a) zeigt in Analogie zu
den Ergebnissen fiir die Einzelspulen ein gleichermafien um 63 % hoheres transver-
sales B ,-Feld fiir die Doppel-Spiral Arraykonfiguration auf. Dieser deutliche Sensi-
tivitdtsvorteil des Doppel-Spiral Phased-Arrays gegeniiber einem Volumenarray glei-
cher Kanalanzahl und geometrischer Ausdehnung ist auf die besondere Form und die
rdumliche Anordnung der um +7 und —n verdrehten Einzelspulen zuriickzufiihren.
Der spiralféormige Aufbau der Spulenelemente fiihrt hierbei zu einer Phasenverschie-
bung der Stromverteilung in den Leiterschleifen von +180° beziehungsweise -180°
iiber die Lange der Arraystruktur. Bei einer Kombination einer um +7 und einer um
— verdrehten Einzelspule iiberlagern sich die von den jeweiligen Strémen erzeugten
B ,-Felder iiber dem zentralen Bereich der Spulenelemente konstruktiv, wihrend sie
sich in den dufleren Regionen destruktiv addieren (Abb. 7.12). Die hieraus resultieren-
de effektive B; ,,-Feldverteilung entspricht folglich der eines 16-Kanal Volumenarrays
mit einer deutlich verkiirzten Lénge, was die um den Faktor 1,6 gréflere Empfindlich-
keit verglichen mit dem 16-Kanal 2-Ring Spulenarray in der Mitte der Arraystruktur
erklért.

Diesem Sensitivitdtsvorteil steht allerdings erneut ein By ,-Feldanteil von 32 % in-
nerhalb eines Probenvolumens aus der klinischen Routine (Abb. 7.8b) gegeniiber, der
primér von den spiralférmigen Beinen der um 47 und —n verdrehten Spulenelemen-
te hervorgerufen wird. Eine zusétzliche, potentiell starke Rauschkorrelation zwischen
dem um +7 und dem um —m verdrehten Einfach-Spiral Arrays wird wiederum durch
den Phasenunterschied von 27 zwischen den jeweiligen Stromverteilungen in den Ein-
zelspulen der beiden Einfach-Spiral Spulenarrays verhindert.

Bei der Evaluierung der B;-Feldverteilung des Birdcage-dhnlichen Spulenarrays aus
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a b C

Abbildung 7.12. — Schematische Darstellung der Auswirkung der Phasenbeziehung
zwischen der Stromwverteilung einer um +m und einer um —m verdrehten Einzelspu-
le eines 16-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays aus Abbildung 7.1e auf die Bi zy-
Feldverteilung. Die Pfeile geben die Richtung des Bi gy-Feldes wieder, das von den
Einzelspulen in unterschiedlichen Bereichen lings der Arrayachse hervorgerufen wird.
a: Spulenelement des +m FEinzel-Spiral Arrays aus 7.1c. b: Einzelspule des —m FEinzel-
Spiral Arrays aus 7.1d. c: Kombination der beiden Spulenelemente. Die Phasen der
By-Felder in den dufleren Regionen sind entgegengesetzt gerichtet und tberlagern sich
destruktiv, wihrend die By-Felder im mittleren Bereich sich konstruktiv dberlagern.

Abbildung 7.1b ist hingegen ein Anstieg des longitudinalen B; ,-Feldanteils von 6 %
auf 17 % zu beobachten. In Folge des Aufbaus der Arraygeometrie aus zwei Rin-
gen mit jeweils acht unabhéngigen Einzelspulen entsteht eine zusétzliche, ringformi-
ge Leiterbahnstruktur in der Mitte des Volumenarrays, die neben den als primére
Quellen des B ,-Feldes bekannten Endringen weitere B; ,-Feldkomponenten erzeugt.
Dies fiihrt schlussendlich dazu, dass die 16-Kanal Doppel-Spiral Arraystruktur trotz
der Detektion eines 1,8-fach hoheren Rauschanteils aus dem Probenvolumen mit
einem um etwa 20 % groferen intrinsischen SNR gegeniiber der 16-Kanal 2-Ring
Arraykonfiguration auch einen Vorteil hinsichtlich der Empfindlichkeit fiir NMR-
Untersuchungen bietet.

7.2.3. Intrinsische Isolation

Das Konzept eines Doppel-Spiral Volumenarrays fuflt auf der intrinsischen Entkopp-
lung zwischen der um 47 und der um —7 verdrehten Einzel-Spiral Phased-Array
Spule. Im folgenden Abschnitt soll untersucht werden, inwieweit Variationen im geo-
metrischen Aufbau des Doppel-Spiral Arrays die Isolation der spiralférmigen Ein-
zelarrays beeinflussen.

Zu diesem Zweck werden mittels einer vektoriellen Darstellung der Spulenelemente
die Bj-Feldverteilungen der Einzelspulen berechnet. Unter Verwendung dieser Ma-
gnetfeldverteilungen kann nach den Gleichungen aus Abschnitt 4.1.1 der magnetische
Kopplungskoeffizient (vgl. (4.8)) zweier einzelner Spulenelemente in der Doppel-Spiral
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Arraystruktur ermittelt und somit die Isolation beider in Dezibel angegeben werden.
Die Evaluierung der intrinsischen Entkopplung zwischen den zwei Einfach-Spiral Ar-
rays erfolgt entsprechend durch die Bestimmung der Kopplungskoeffizienten aller
Einzelspulen des als ,duflere“ Arraystruktur festgelegten —7 Spiralarrays zu einem
Beispielelement des ,,inneren®, um 4+ verdrehten Spulenarrays (Abb. 7.13).

Auf diese Weise wird zunéchst der Einfluss einer relativen Verdrehung und eines
erhohten Abstands zwischen innerem und &duflerem Spiralarray auf die intrinsische
Entkopplung untersucht. Eine Variation der Gesamthohe und des Gesamtdurchmes-
sers des Doppel-Spiral Arrays zeigt hingegen, welche Auswirkung eine Verdnderung
des Winkels zwischen sich kreuzenden Leiterbahnen auf die Isolation der Spiralarrays
hat. Als letzter Schritt wird die Hohe der &ufleren Phased-Array Spule bei konstant ge-
haltener, innerer Arraystruktur variiert, um den Einfluss des Fliacheniiberlapps zweier
gegeneinander verdrehter Spulenelemente zu untersuchen.

In Abbildung 7.14 ist die jeweilige Isolation der acht Einzelspulen des dufleren Spi-
ralarrays beziiglich eines Elements der inneren Spiralstruktur dargestellt. Die Num-
merierung der Spulenelemente entspricht der raumlichen in Abbildung 7.13 dargestell-
ten Elementanordnungen. Dieses Simulationsergebnis zeigt, dass die Entkopplung der
spiralférmigen Einzelelemente stark von der Position des Flacheniiberlapps abhéngig
ist und von -5 dB bis zu -23 dB schwankt. Als gut entkoppelt werden Elemente im
Allgemeinen ab einem Isolationswert von < -15 dB bezeichnet, da durch den Ein-
satz rauscharmer Vorverstidrker dieser Wert in der Regel unter die iiblicherweise ge-

Abbildung 7.13. — Darstellung der geometrischen Anordnungen zur Bestimmung der
intrinsischen Isolation zwischen den Einfach-Spiral Arrays aus Abbildung 7.1c+d. Be-
rechnet wird jeweils die Isolation zwischen jeder Finzelspule 1-8 des —m Spiralarrays
(blau) und einem Beispielelement des +m Spiralarrays (schwarz). 1-8: Riumliche Po-
sition des jeweiligen 1-8ten Elements des —m Spiralarrays in Relation zur Einzelspule
des +m Spiralarrays.
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Abbildung 7.14. — Isolation der 8 Spulenelemente des dufleren um —m verdrehten Spi-
ralarrays beziiglich eines Elements des inneren +m Spiralarrays. Die Nummerierung der
Elemente entspricht der in Abbildung 7.13 dargestellten, rdaumlichen Anordnung der 8
Einzelspulen des —m Spiralarrays in Relation zum Beispielelement des +m Spiralarrays.

forderten -20 dB gesenkt werden kann. Ob auch Entkopplungswerte von < -10 dB
noch fiir ein unabhéingiges Verhalten der Spulenelemente ausreichend sind, héngt
vordringlich von den in der Praxis verwendeten Vorverstirkern und der Einstellung
der Vorverstarkerentkopplung ab.

Als erster Ansatzpunkt zur Verbesserung der in Abbildung 7.14 ermittelten intrin-
sischen Entkopplung innerhalb des Doppel-Spiral Arrays ist in Abbildung 7.15 die
Auswirkung einer relativen Verdrehung der beiden Einfach-Spiral Arrays gezeigt. Die
Verdrehung wird in zehn Teilschritten iiber die Breite b eines Spiralelements durch-
gefiihrt, da sich bei einer gréfleren Rotation die geometrische Anordnung aufgrund
der Arraysymmetrie wiederholt. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit sind in Abbil-
dung 7.15 nur die Isolationswerte fiir die beiden am schlechtesten von dem inneren
Element isolierten Einzelspulen dargestellt. Eine fiir beide Spulenelemente optimale
Entkopplung kann erreicht werden, wenn die Anfinge der spiralférmigen Leiterbah-
nen nicht exakt {ibereinander liegen, sondern einen maximalen Abstand von halber
Elementbreite b voneinander entfernt sind. Auf diese Weise ldsst sich die minimale
intrinsische Isolation von -5 dB auf -7,6 dB verbessern.

Unter Beibehaltung dieser relativen Rotation wurde der Radius des dufleren Spi-
ralarrays in 0,25 cm Schritten immer weiter vergroflert, um die Auswirkung einer
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Abbildung 7.15. — Isolation der zwei vom Beispielelement des inneren Spiralarrays
am schlechtesten entkoppelten FEinzelelemente der dufSeren Phased-Array Spule. Die
minimale Isolation ist in Abhdngigkeit einer relativen Verdrehung der beiden Finfach-
Spiral Arrays um maximal eine Elementbreite b dargestellt.

Vergroflerung des Abstandes zwischen innerem und duflerem Einzel-Spiral Spulenar-
ray auf die Isolation zu untersuchen. Die Resultate der entsprechenden Simulationen
sind in Abbildung 7.16 wiederum fiir die duflere Einzelspule mit der schlechtesten
Entkopplung zum inneren Spiralelement dargestellt. Es ist nach der Definition der
Entkopplung aus Abschnitt 4.1 verstandlich, dass mit einem zunehmenden radialen
Unterschied Ar auch eine Verbesserung des minimalen Isolationswertes einhergeht.
Allerdings bringt ein groflerer Radius auch einen vergréferten Abstand zwischen
Einfach-Spiral Array und Probe mit sich, was entsprechend zu einem reduzierten
Fiillfaktor und somit zu einem Verlust an intrinsischem Signal-Rausch-Verhéltnis
fithrt (vgl. (2.12)). Gleichwohl kann mit einer geringfiigigen Vergrofierung des dufe-
ren Radius um 0,5 cm die minimale intrinsische Entkopplung um deutliche 54 % auf
-11,7 dB verbessert werden. Dieser Abstand ist in der Praxis ohnehin erforderlich,
um ausreichend Raum fiir Bauteile zur Verfiigung zu haben.

Abbildung 7.17 zeigt die minimale Isolation zwischen den Einfach-Spiral Arrays,
die zwar gegeneinander um eine halbe Elementbreite verdreht sind, aber keinen radia-
len Abstand aufweisen. Untersucht wird in diesem Fall der Einfluss einer Anderung
des gesamten Radius der Doppel-Spiral Arraystruktur bei konstanter Gesamthohe
(Abb. 7.17a) oder vice versa (Abb. 7.17b). Der auf diese Weise variierte Winkel,
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Abbildung 7.16. — Isolation der am schlechtesten vom inneren Spiralelement ent-

koppelten Einzelspule in Abhdngigkeit des radialen Unterschiedes Ar zwischen innerem
und dufSerem Einfach-Spiral Array.
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Abbildung 7.17. — Isolation des vom Beispielelement des inneren Spiralarrays am
schlechtesten entkoppelten Einzelelements der duferen Phased-Array Spule. links: Iso-
lation fiir eine Anderung des Radius der gesamten Doppel-Spiral Arraystruktur bei
konstanter Gesamthéhe. rechts: Isolation fir eine Anderung der Héhe der gesamten
Doppel-Spiral Arraystruktur bei konstantem Gesamiradius.
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Abbildung 7.18. — Isolation der vom Beispielelement des inneren Spiralarrays am
schlechtesten entkoppelten Einzelspule der dufleren Phased-Array Spule. Ermittelt wur-
den die Isolationswerte fiir eine Variation der Hohe Ah des duferen Einfach-Spiral
Arrays relativ zur Héhe der inneren Einfach-Spirale.

unter dem sich die langen, spiralférmigen Leiterbahnen kreuzen, fiihrt allerdings zu

keiner nennenswerten Verdnderung der intrinsischen Entkopplung der Doppel-Spiral
Phased-Array Geometrie.

Wird hingegen nur die Hohe des dufleren Spiralarrays verdndert, so tritt schon fiir
relativ kleine Unterschiede Ah eine erhebliche Reduzierung der minimalen Isolation
zwischen den Spiralelementen auf (Abb. 7.18). Mit einer geringen Hohenédnderung von
2 cm kann die intrinsische Entkopplung um 74 % auf -13,2 dB verbessert werden.

Zusammenfassend geht aus den unterschiedlichen Simulationen hervor, dass kleine
Anderungen in der Geometrie des 16-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays eine be-
achtliche Verbesserung der urspriinglich geringen intrinsischen Entkopplung moglich
machen. Wird das duflere —7 Spiralarray mit einem um 0,5 cm groflerem Radius,
einem Hohenunterschied von insgesamt 3 cm und einer relativen Verdrehung von ei-
ner halben Elementbreite zum Inneren aufgebaut, so kann eine minimale Isolation
von -14,8 dB erreicht werden. Unter diesen Umsténden sind die einzelnen Spulenele-
mente des inneren und des &ufleren Spiralarrays unter Einbeziehung der Verwendung
rauscharmer Vorverstéarker, die einen Isolationsgewinn von mindestens 5 dB bewir-
ken, gemeinhin gut entkoppelt.
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7.2.4. Volumenarrays mit 32 Kanalen

Nach der Charakterisierung von Volumen Phased-Array Spulen mit 16 Kanélen sol-
len im folgenden Abschnitt die gleichen Fragestellungen auf Volumenarraygeometrien
iibertragen werden, die 32 einzelne Empfangsspulenelemente fiir die NMR-Bildgebung
zur Verfiigung stellen. Hierzu sei eine 32-Kanal Doppel-Spiral Phased-Array Spule
mit einem Volumenarraydesign verglichen, das aus mehreren Ringen einzelner, un-
abhéngiger Spulenelemente besteht.

Zur Bestimmung einer geeigneten Birdcage-dhnlichen Arraystruktur mit 32 Ele-
menten wird zunéchst untersucht, wie viele Spulenelemente pro Ring fiir eine hinrei-
chend gute transversale Sensitivitatsverteilung erforderlich und wieviel Elementringe
somit im Arraydesign zu realisieren sind. Hierzu werden fiir Beschleunigungsfakto-
ren von R = 2 bis R = 5 die maximalen und die mittleren g-Faktoren eines 1-Ring
Birdcage-Arrays in Abhéngigkeit einer steigenden Anzahl an Einzelspulen ermittelt.

Ein Vergleich der Kodiereigenschaften eines 32-Kanal Doppel-Spiral Spulenarrays
mit der sich aus den Simulationen ergebenden Birdcage-ahnlichen Arraystruktur mit
32 Spulenelementen erfolgt wiederum iiber die Verwendung von g-Faktorkarten. Zur
Beschreibung der Untersuchungsbedingungen in der klinischen Routine kommt erneut
ein Probenvolumen mit einem Durchmesser von 28 cm und einer Hohe von 15 cm zur
Anwendung. Anhand dieses werden die g-Faktorwerte fiir transversale Schichten mit
in der klinischen Routine angestrebten Beschleunigungen von R = 2 bis R = 5 so-
wie fiir longitudinale Schichten mit Beschleunigungsfaktoren von R = 2 und R = 3
berechnet, wobei der Einfluss eines um 7,5 cm in z-Richtung verschobenen Proben-
volumens nur fiir longitudinale Schicht néher betrachtet wird. Eine verdnderte Pro-
benposition hat in Folge der Arraysymmetrie keinen Einfluss auf die Verteilung der
Spulensensitivitdten fiir transversale Bildgebungsschicht (vgl. 7.2.1). Um hingegen
die Sensitivitatsverteilung der 32-Kanal Volumenarrays entlang der Arrayachse noch
genauer evaluieren zu konnen, wird zusétzlich die g-Faktorverteilung in einem klei-
neren Probevolumen von 28 cm Durchmesser und einer Hohe von 9 cm analysiert,
das um 3,75 cm in longitudinaler Richtung verschoben ist. Diese Untersuchung spie-
gelt den fiir ein Birdcage-dhnliches Volumenarray ungiinstigen Fall wider, dass der
zu untersuchende Bereich der Probe eine longitudinale Ausdehnung in der Gréfien-
ordnung eines Spulenelements besitzt und sich in axialer Richtung zentral zu einem
Elementring befindet.

Des Weiteren erfolgt eine Evaluierung der Bi-Feldstédrke in Analogie zu den Simu-
lationen fiir die 16-Kanal Volumenarrays aus Abschnitt 7.2.2 in einem zentralen, zy-
lindrischen Probenvolumen mit einem Durchmesser und einer Hohe von jeweils 2 cm
sowie eine Bestimmung des Anteils an B .-Feld, welchen beide 32-Kanal Phased-
Array Spulen in einem klinischen Anwendungen entsprechenden Probenvolumen von
28 ¢cm Durchmesser und Hohe entlang der z-Richtung erzeugen.

Schlussendlich soll iiberpriift werden, ob die Erweiterung der Doppel-Spiral Array-
struktur auf 32 Einzelspulen widererwartend den Einfluss geometrischer Variationen
im Arrayaufbau auf die intrinsische Entkopplung zwischen innerem und &duflerem
Einfach-Spiral Spulenarray veréndert. Hierzu wird erneut die Isolation zwischen den
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zwei am schlechtesten entkoppelten Spulenelemente der um +m und —7 verdrehten,
nunmehr 16-Kanal Einfach-Spiral Phased-Arrays entsprechend den in Abschnitt 7.2.3
durchgefiihrten Simulationen ermittelt.

Birdcage-Array mit 32 Elementen

In Abbildung 7.19 sind die maximal auftretenden g-Faktoren fiir ein 1-Ring Birdcage-
Array in Abhéngigkeit von der eingesetzten Elementanzahl fiir unterschiedliche Be-
schleunigungsfaktoren R dargestellt, wihrend Abbildung 7.20 die Entwicklung der
mittleren g-Faktoren bei einer steigenden Anzahl an Einzelspulen beschreibt. Der hy-
perbolische Verlauf der Ergebnisse macht deutlich, dass selbst durch die Verwendung
beliebig vieler Arrayelemente die g-Faktoren nicht zwangslaufig bis zu einem Opti-
mum von 1 verbessert werden konnen. Vielmehr existiert abhéngig von der gewé&hl-
ten Beschleunigung eine untere Grenze. Grund hierfiir sind die Sensitivitatsprofile
der Spulenelemente, die bei kleiner werdenden Elementgrofien immer dhnlicher in
Betrag und besonders in Phase werden und so kaum noch zu einer Verbesserung der
Entfaltung der Bildinformationen beitragen konnen [81,144].

Um der Problematik bei einer longitudinalen Beschleunigung unter Verwendung
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Abbildung 7.19. — Berechnung des maximal auftretenden g-Faktors in den g-Faktor-
karten eines 1-Ring Birdcage-dhnlichen Volumenarrays. Untersucht wurden transver-
sale Beschleunigungen von R = 2 bis R = 5 fiir Birdcage-Arrays bestehend aus 8 bis
zu 32 einzelnen Spulenelementen.
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Abbildung 7.20. — Berechnung des mittleren g-Faktors in den g-Faktorkarten eines
1-Ring Birdcage-dhnlichen Volumenarrays. Untersucht wurden transversale Beschleu-
nigungen von R = 2 bis R = 5 fiir Birdcage-Arrays bestehend aus 8 bis zu 32 einzelnen
Spulenelementen.

eines 16-Kanal 2-Ring Volumenarrays zu begegnen, soll die 32-Kanal Version einer
solchen Phased-Array Spule wenigstens aus 3 Elementringen aufgebaut sein. Mit die-
ser Vorgabe wire eine Arraygeometrie aus 3 Ringen a 10 Elementen oder aus 4
Ringen a 8 Einzelspulen denkbar. Obwohl mit derartigen Arraydesigns transversa-
le Beschleunigungsfaktoren von R = 4 erreicht werden konnten, wiegt der in beiden
Fillen auftretende Verlust an Signal-Rausch-Verhiltnis fiir klinische Anwendungen
zu schwer. Fiir Beschleunigungen um einen Faktor R = 3 sind die Geometriefakto-
ren eines 1-Ring Birdcage-Arrays mit 8 Elementen im Mittel nur um 5 % schlechter
als die eines 1-Ring Arrays aus 10 Einzelspulen. Da entsprechend der Unterschied
an SNR auch nur 5 % betréagt, die longitudinalen Kodiereigenschaften des Spulenar-
rays durch einen vierten Elementring jedoch deutlich verbessert werden koénnen, wird
das 32-Kanal Doppel-Spiral Volumenarray im Folgenden mit einem 4-Ring Birdcage-
Array mit jeweils 8 Spulenelementen pro Ring verglichen (Abb. 7.21).

Eignung fiir 2D parallele Bildgebung

In Tabelle 7.1 sind die Resultate der Evaluierung der transversalen Kodiereigenschaf-
ten der zwei 32-Kanal Volumenarrays zusammengefasst. Den Auswertungen in Ab-
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a

Abbildung 7.21. — Unterschiedliche Konfigurationen von Volumen Phased-Array Spu-
len mit 32 unabhdingigen FEinzelspulen fiir NMR-Untersuchung am menschlichen Kopf.
a: 32-Kanal Doppel-Spiral Volumenarray. b: 32-Kanal Birdcage-ihnliches Volumenar-
ray bestehend aus 4 Elementringen mit jeweils 8 Finzelspulen.

bildung 7.19 und 7.20 folgend sind NMR-Untersuchungen mit einer linearen, ein-
dimensionalen Beschleunigung von R = 5 nicht durchfiihrbar. Ein Beschleunigungs-
faktor von R = 4 wire mit beiden Volumenarrays zwar zu realisieren, jedoch wiegt
hierbei der auftretende Verlust an nahezu der Hélfte des erzielbaren Signal-Rausch-
Verhéltnisses fiir die meisten klinischen Anwendungen zu schwer. Allerdings stellen
die zwei 32-Kanal Phased-Array Spulen eine hinreichend gute Sensitivitdtsverteilung
fiir NMR-Bildgebungsexperimente bereit, die um Faktor R = 2 oder R = 3 in trans-
versaler Richtung beschleunigt werden sollen, wobei fiir Beschleunigungen von R = 3
leichte Vorteile fiir das 4-Ring Birdcage-Arrays zu erkennen sind (Abb. 7.22).

Birdcage-Array Doppel-Spiral Array

R=2 &max 1,03 1,11

Smittel 1,02 £0,01 1,04 £0,03
R=3 &max 1,47 1,71

Emittel 1,20 +0, 11 1,28 +0,16
R=4 gmax 2,90 3,86

Smittel 1,77 +0,41 2,02£0,72
R=5 &max > 5 > 5

8mittel 3,35 £1,42 3,69 £ 2,30
Tabelle 7.1. — Zusammengefasste Ergebnisse simulierter g-Faktorkarten eines

32-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays und einer 32-Kanal 4-Ring Volumen Phased-
Array Spule. Dargestellt sind mazimale und mittlere g-Faktoren fiir eine zentrale, trans-
versale Bildgebungsschicht mit Beschleunigungen von R = 2 bis zu R = 5.
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Abbildung 7.22. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 3 in y-Richtung
beschleunigte NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine transversale
Schicht (rot) durch ein zentrales, zylindrisches Probenvolumen mit einem Durchmesser
von 28 cm und einer Hohe von 15 cm. a: g-Foktorkarte fiir eine 4x8 Birdcage-ihnliche
Arraystruktur (BCA, Abb. 7.21b). b: g-Faktorkarte fiir ein 2x16 Doppel-Spiral Array
(DSA, Abb. 7.21a). Fir beide Karten ist der mazimale und der mittlere g-Faktorwert
angegeben sowie eine Verteilung aller auftretenden g-Foktoren als Histogramm darge-
stellt.

Diese machen deutlich, dass lediglich die 4-Ring Arraygeometrie eine Beschleuni-
gung von R = 3 entlang der Arrayachse in einem zentralen, 15 cm langen Proben-
volumen ermdglicht. Gleichwohl ist in diesem Fall das erreichbare Signal-Rausch-
Verhéltnis um nahezu die Hélfte reduziert und lokale, maximale Geometriefaktoren
von iiber 5 fithren in der Bildgebungsschicht zu Region mit extrem schwachen SNR.
Demzufolge sind Beschleunigungsfaktoren von R = 3 unter Einsatz der 32-Kanal Vo-
lumenarraykonfigurationen aus Abbildung 7.21 fiir die meisten Anwendungen in der
klinischen Routine nicht sinnvoll zu erreichen.

Bei einer longitudinalen Beschleunigung von R = 2 ist fiir eine zentrale Schicht
(z=0) kein Vorteil der 32-Kanal Spulenarrays im Gegensatz zu den Volumenar-

97



7. Doppel-Spiral Kopfspulenarray

Az/cm Birdcage-Array Doppel-Spiral Array
0 R=2 &max 1,55 1,69
gmittel 1,23 £0,18 1,22+0,23
R=3 gmax > 5 > 5
Smittel 3,09 £1,24 > 5
+ 7,5 R=2 gmax 2,04 2,52
gmittel 1,30 +0, 25 1,36 £ 0,39
R=3 8max > 5 >5
Smittel > 5 > 5
Tabelle 7.2. — Zusammengefasste Ergebnisse simulierter g-Faktorkarten eines

32-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays und einer 32-Kanal 4-Ring Volumen Phased-
Array Spule. Dargestellt sind mazimale und mittlere g-Faktoren fiir longitudinale Be-
schleunigungen von R = 2 und R = 3 zweier Schichten, wobei eine um 7,5 cm in
z-Richtung verschoben ist.

rays mit nur 16 Spulenelementen zu beobachten, weshalb von einer graphischen Ge-
geniiberstellung der simulierten Ergebnisse abgesehen wird. Der Gewinn an zusétzli-
chen lokalisierten Spulensensitivitdten in den Phased-Array Spulen mit 32 Elementen
macht sich erst bei einer um 7,5 cm in z-Richtung verschobenen Bildgebungsschicht
bemerkbar (vgl. Abb. 7.7). Aus den in Abbildung 7.23 im Detail dargestellten g-
Faktorverteilungen einer solchen longitudinal verschobenen Schicht geht hervor, dass
primér die Kodiereigenschaften des Birdcage-dhnlichen Spulenarrays von der auf 32
erhohten Elementanzahl profitieren. Die g-Faktoren des Doppel-Spiral Volumenar-
rays bleiben nahezu unveréndert. Ein derartiges Ergebnis war zu erwarten, da in
der 4-Ring Phased-Array Spule nunmehr 2 Ringe aus 8 Spulenelementen sich unmit-
telbar iiber dem verschobenen Probenvolumen befinden und so rdumlich variieren-
de Elementsensitivitdten in Beschleunigungsrichtung fiir eine PPA-Rekonstruktion
zur Verfiigung stellen. Diese erforderlichen Sensitivitdtsvariationen werden in einer
Doppel-Spiral Geometrie durch die axialen Phasenunterschiede erzielt, die aufgrund
der in z-Richtung verdrehten Einzelspulenelemente entstehen. Auch wenn die longitu-
dinale Kodiereigenschaft der Birdcage-Arraystruktur durch eine Ergdnzung von zwei
Ringen a 8 Spulenelementen verbessert werden kann, existieren noch immer Spriinge
in der Sensitivitiatsverteilung. So sind in der g-Faktorkarte fiir die 4x8 Birdcage-dhn-
liche Arraystruktur aus Abbildung 7.23a nahe der dufleren Rénder keine iiber die
gesamte Hohe der Bildgebungsschicht niedrigen g-Faktorwerte zu beobachten. Viel-
mehr treten erhohte g-Faktoren in Bereichen auf, die in der Néhe der ringférmigen
Leiterbahnen liegen und zeigen so Regionen einer ungiinstigeren Sensitivitédtsvertei-
lung fiir die Entfaltung in z-Richtung beschleunigter NMR-Datensétze auf. Diese
Schwiche wird insbesondere bei Probenvolumina in der Gréflenordnung der Hohe
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Ooe = 2,04 | Do = 2,52 |
Griw = 1,30 £ 0,25 | G = 1,36 £ 0,39 |

Abbildung 7.23. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 3 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine sagittale Schicht
(rot) durch das zylindrische Probenvolumen, das um 7,5 ¢cm in azxialer Richtung ver-
schoben ist. a: g-Faktorkarte fir das BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir beide
Karten ist der maximale und der mittlere g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller auf-
tretenden g-Faktoren angegeben.

der Spulenelemente offensichtlich und fiithrt im Gegensatz zur Doppel-Spiral Array-
geometrie hier zu erhthten Geometriefaktoren (Abb. 7.24). Die hellen Bereiche in der
g-Faktorkarte des 32-Kanal Birdcage-Arrays sind in diesem Fall aufeinander faltenden
Pixeln zuzuordnen, deren Position sich nahe der axialen Mitte der Ringelemente und
somit in der Region geringster Sensitivitdtsvariation der 4-Ring Arraystruktur be-
findet. Derartige Bereiche reduzierter Ortsinformationen sind bei einer Doppel-Spiral
Arraygeometrie nicht zu beobachten, da die gewundene Struktur der Einzelspulen fiir
eine gleichméfige raumliche Variation ihr Sensitivitatsprofile iiber die gesamte Lange
der Arraystruktur sorgt.
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Abbildung 7.24. — Geometriefaktorkarten einer um den Faktor R = 3 in y-Richtung
beschleunigten NMR-Bildgebung. Die Berechnungen erfolgten fiir eine sagittale Schicht
(rot) durch das zylindrische Probenvolumen mit einem Durchmesser von 28 ¢m und
ewner Héhe von 9 ecm, das um 3,75 cm in azialer Richtung verschoben ist. a: g-
Faktorkarte fiir das BCA. b: g-Faktorkarte fiir das DSA. Fiir beide Karten ist der
maximale und der mittlere g-Faktorwert sowie eine Verteilung aller auftretenden g-
Faktoren angegeben.

Intrinsisches SNR

Auch fiir die 32-Kanal Volumen Phased-Array Spulen soll das intrinsische Signal-
Rausch-Verhéltnis verglichen werden. Hierzu wird zunéchst wiederum die zum NMR-
Signal beitragende Stdrke des transversalen B ,,-Feldes in einem kleinen zylindri-
schen Probenvolumen mit einem Durchmesser und einer Hohe von jeweils 2 cm im
Zentrum der Spulenarrays ermittelt. Als zweites Kriterium dient erneut der Anteil
der Bj-Feldverteilung, der von den Volumenarrays in einem fiir klinische Anwendun-
gen typischen Probenvolumen mit einem Durchmesser und einer Hohe von je 28 cm
in z-Richtung erzeugt wird und somit fiir die NMR-Bildgebung verloren ist.

Aus den Simulationen der in einer kleinen Probe von den 32-Kanal Volumenarrays
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potentiell erzeugten B ,,-Feldstdrken geht hervor, dass in enger Ubereinstimmung
mit den Ergebnissen der 16-Kanal Spulenarrays das Doppel-Spiralarray mit 32 Spu-
lenelementen ein um 65 % hoheres transversales Bj-Feld als das 4-Ring Birdcage-
Array im Probenvolumen erzeugt. Fiir diesen Vorteil zeigt sich auch hier der Aufbau
des Doppel-Spiral Arrays aus zwei um 27 gegeneinander verdrehten Einfach-Spiral
Arrays verantwortlich, die in Folge ihrer geometrischen Anordnung effektiv das trans-
versale Bi-Feld einer deutlich kiirzeren 32-Kanal Volumenarraystruktur erzeugen.

Im Gegensatz zu den 16-Kanal Phased-Array Spulen fillt der Unterschied in der
Bi-Feldeffizienz der 32-Kanal Spulenarrays mit 32 % in z-Richtung orientiertem B;-
Feldanteil fiir das Doppel-Spiral Array und 28 % fiir das 4-Ring Birdcage-Array nicht
mehr so gravierend aus. Die nahezu Verdopplung des longitudinalen B; .-Feldes in
der Birdcage-ahnlichen Arraystruktur ist auf die zwei zusétzlichen ringférmigen Lei-
terbahnen zuriickzufiihren, die hauptséchlich fiir die in z-Richtung hervorgerufenen
By-Felder verantwortlich sind. Der indes etwa gleichbleibende Anteil an longitudi-
nal erzeugtem Bi-Feld im Doppel-Spiral Array bestétigt die spiralférmigen Leiter-
bahnen gegeniiber den Endringen als primdren Ursprung der B, .-Felder in dieser
Arraygeometrie. Entsprechend wird durch das Hinzufiigen weiterer Spulenelemente
das Verhéltnis aus By .- zu B 4,-Feld in der Doppel-Spiral Arraystruktur nicht be-
einflusst. Somit fiihrt nach dem Reziprozitéatsprinzip der Unterschied von nunmehr
4 % in der Stérke des transversalen Bj ,,-Feldes nur noch zu einer um 6 % hoher-
en Sensitivitdt und somit zu einem gleichermafien um 6 % grofleren intrinsischen
Signal-Rausch-Verhéltnis. Unter Beriicksichtigung der vorher bestimmten absoluten
By zy-Feldstérken im Zentrum der Spulenarrays féllt das mit einer 32-Kanal Doppel-
Spiral Arraystruktur erzielbare intrinsische SNR um 61 % grofler aus als bei einer
4-Ring Arraygeometrie.

Intrinsische Entkopplung

In Analogie zu den Simulationen aus Abschnitt 7.2.3 wurde auch fiir ein 32-Kanal
Doppel-Spiral Volumenarray der Einfluss geometrischer Veranderungen im Aufbau
des Spulenarrays auf die intrinsische Entkopplung zwischen der um +7 und der um
—7 verdrehten Einfach-Spiral Phased-Array Spule evaluiert.

Den Erwartungen entsprechend beeinflussen die beim 16-Kanal Doppel-Spiral Ar-
ray untersuchten, geometrischen Variationen die intrinsische Isolation des inneren
und dufleren 16-Kanal Einfach-Spiral Arrays in diesem Fall gleichermaflen.

So fithrt eine relative Rotation dieser beiden einzelnen Spulenarrays um eine hal-
be Elementbreite hier ebenfalls zu einer Verbesserung der minimalen Isolation von
-5,2 dB auf -7,5 dB zwischen den am schlechtesten entkoppelten, simulierten Spulen-
elementen. Verdnderungen im Winkel sich kreuzender Leiterbahnen haben hingegen
keine Auswirkung auf diesen Isolationswert, was aus Berechnungen mit unterschiedli-
chem Durchmesser aber konstant gehaltener Hohe des gesamten Volumenarrays oder
dem umgekehrten Fall hervorgeht.

Wird allerdings der radiale Abstand Ar zwischen innerer und &duferer Einfach-
Spiral Phased-Array Spule schrittweise vergrofiert, so zeigen die Resultate in Abbil-
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Abbildung 7.25. — Isolation der am schlechtesten vom inneren Spiralelement entkop-
pelten, dufleren Einzelspule in Abhdngigkeit des radialen Unterschiedes Ar zwischen
innerem und dufserem 16-Kanal Einfach-Spiral Array.

dung 7.25, dass auch bei der 32-Kanal Doppel-Spiral Arraygeometrie eine geringfiigi-
ge Vergroflerung des duleren Arrayradius zu einem deutlichen Gewinn an minimaler
I[solation fiihrt.

Ein dhnliches Bild ergibt sich fiir eine Verdnderung der relativen Hohe Ah zwi-
schen innerer und &duflerer Einfach-Spiral Phased-Array Spule. Auch in diesem Fall
tritt schon fiir verhéltnisméfBig kleine Unterschiede in der Hohe Al eine erhebliche
Reduzierung der minimalen Isolation zwischen den Spiralelementen auf (Abb. 7.26).
Allerdings ist eine groflere Hohe des dufleren Spiralarrays bei einer 32-Kanal Doppel-
Spiral Arraygeometrie eher von Vorteil. So kann hier mit einer geringen Hohenénde-
rung von 2 cm die intrinsische Entkopplung um das Doppelte auf einem Wert von
-15,1 dB verbessert werden.

Zusammenfassung

Nach der Bestimmung einer geeigneten Birdcage-ahnlichen Arraystruktur mit 32 Ein-
zelelementen zeigt eine Untersuchung der Kodiereigenschaften, dass weder mit einem
32-Kanal Doppel-Spiral Array noch mit einer 32-Kanal 4-Ring Phased-Array Spu-
le 1D transversale Beschleunigungen von R > 3 oder longitudinale von R > 2 fiir
klinische Anwendungen erzielt werden konnen. Fiir transversal beschleunigte NMR-
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Abbildung 7.26. — Isolation der am schlechtesten vom inneren Spiralelement entkop-
pelten, dufSeren Einzelspule in Abhdngigkeit einer Variation der Héhe Ah des dufleren
16-Kanal Einfach-Spiral Arrays relativ zum inneren 16-Kanal Spiralarray.

Untersuchungen mit R = 3 bieten beide Volumenarrays gleichermafien gute Voraus-
setzungen, obgleich die 4-Ring Arraygeometrie leicht bessere g-Faktorwerte besitzt.

Am meisten profitiert allerdings die longitudinale Kodiereigenschaft der Birdcage-
ahnlichen Phased-Array Spule von einer Erhéhung der Anzahl an Einzelelementen auf
32. Die hieraus resultierende 4-Ring Arraystruktur besitzt eine stérkere Variation der
Spulensensitivitaten entlang der Arrayachse, was zu einer deutlichen Verbesserung
der g-Faktoren bei beschleunigten NMR-Untersuchungen in z-Richtung verschobener
Probenvolumina fiithrt. Dennoch kénnen die Spriinge in der Sensitivitidtsverteilung ei-
ner solchen Arraygeometrie nicht vollends vermieden werden und kommen bei Proben
in der Gréfenordnung der Einzelelemente immer wieder zum Tragen. In diesen Féllen
bleibt die 32-Kanal Doppel-Spiral Arraystruktur nach wie vor die bessere Wahl.

Wird zudem noch das um 61% hohere intrinsische Signal-Rausch-Verhéltnis bertick-
sichtig, so ist das Doppel-Spiral Arraydesign auch fiir ein Volumenarray mit 32 Spu-
lenelementen einer Birdcage-dhnlichen Arraystruktur vorzuziehen.

Die entscheidende intrinsische Entkopplung zwischen innerer, um +m verdrehter
16-Kanal Phase-Array Spule und dem &ufleren, um —7 verdrehtem Spulenarray kann
nach wie vor durch geringe Modifikationen im Arrayaufbau nachhaltig verbessert
werden. So sorgen eine relative Rotation um eine halbe Elementbreite, ein kleiner
Abstand zwischen den Einfach-Spiral Arrays und eine leicht vergrofierte Hohe der
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dufleren 16-Kanal Phased-Array Spule fiir eine Verbesserung der intrinsischen Isola-
tion von iiber 100 % auf einen guten Wert minimaler Entkopplung von unter -15 dB.

7.3. Experimentelle Umsetzung

Nachdem in den Simulationen die gute Eignung eines Doppel-Spiral Volumenarrays
fiir die 2D parallele Bildgebung mit freier Wahl der Beschleunigungsrichtungen aufge-
zeigt wurde, sollen im dritten Teil dieses Kapitels die charakteristischen Eigenschaften
einer solchen Arraygeometrie experimentell evaluiert werden.

Zu diesem Zweck seien die Leiterbahnstrukturen einzelner Spulenelemente einer
Doppel-Spiral Phased-Array Spule und eines Birdcage-ahnlichen Arrays aufgebaut,
um ihre Leistungsfahigkeit zu untersuchen und zu vergleichen. Die hieraus gewonne-
nen Erkenntnisse werden anschliefend im Bau einer einfachen Doppel-Spiral Phased-
Array Volumenspule umgesetzt, so dass im Folgenden die 3D Kodiereigenschaften
einer solchen Arraygeometrie im NMR-System bewertet werden kénnen.

7.3.1. Untersuchung einzelner Spulenelemente

Zur Bestimmung der Besonderheiten im Aufbau eines einzelnen Spulenelements einer
Doppel-Spiral Volumen Phased-Array Spule und dem daraus resultierenden Einfluss
auf die Leistungsfiahigkeit soll zunédchst die Verteilung der elektrischen und magneti-
schen Felder einer spiralférmigen Einzelspule untersucht werden.

Hierzu wird ein um +m verdrehtes Einzelspulenelement auf einem Zylinder aus
glasfaserverstiarktem Kunststoff (GFK) mit einem Durchmesser von 26 cm und einer
Hohe von 20 cm aus 10 mm breitem Kupferklebeband aufgebaut. Zur Abstimmung

KN\ M

NN

a b C

Abbildung 7.27. — Skizzierter Aufbau unterschiedlicher Einzelspulenelemente. a: Fin-
facher Aufbau eines um +m verdrehten Spulenelements eines 16-Kanal Doppel-Spiral
Volumenarrays. b: Hinsichtlich hoher, in den spitzen Ecken auftretender E-Felder so-
wie zur Vermeidung einer zwischen den Kapazititen nicht mehr linearen Stromuver-
teilung optimiertes Spulenelements eines um —+m wverdrehten 16-Kanal Doppel-Spiral
Volumenarrays. ¢: Aufbau des in Abbildung 7.10b dargestellten, auf gesamte Arrayhdhe
gestreckten Finzelelements eines 16-Kanal 2-Ring Birdcage-Arrays.
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des Elements auf die Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz werden anfianglich zwei Kapa-
zitdten in den langen Beinen und zwei Kapazitdaten in den kurzen Endringabschnit-
ten der spiralformigen Einzelspule verwendet (Abb. 7.27a). In den spitzen Ecken
eines solchen Aufbaus kénnen jedoch potentiell hohe elektrische Felder auftreten und
die Stromverteilung kann in den Leiterbahnen aufgrund eines zu groflen Abstandes
der Kondensatoren ihren linearen Charakter verlieren [35]. Um diesen Problemen
zu begegnen, werden in einem zweiten Aufbau die Ecken durch kleine, zusétzliche
Leiterbahnstiicke ,,abgerundet® und durch zusétzliche Kapazitéiten in den Beinen die
zwischenliegenden Leiterbahnabschnitte wieder auf die geforderte Lange von unter ei-
nem Zehntel der Wellenlénge ,, verkiirzt“. Eine Beurteilung dieser Mafinahmen erfolgt
iiber die Bestimmung der einzelnen Giitefaktoren und des so ermittelten Giiteabfalls
fir die beiden Spiralelemente (vgl. Abb. A.2).

Ferner soll in Anlehnung an die Simulationen zur Evaluierung des intrinsischen
Signal-Rausch-Verhéltnisses aus Abschnitt 7.2.2 die B;-Feldstérke eines rechtwink-
ligen Spulenelements eines 2-Ring 16-Kanal Volumenarrays (Abb. 7.27c¢) und der
spiralformigen Einzelspule aus Abbildung 7.27b im Zentrum des GFK-Zylinders be-
stimmt werden. Zu diesem Zweck werden die beiden Elemente mit einem Ankop-
pelnetzwerk versehen, das im Gegensatz zur Giitenmessung iiber ein Koaxialkabel
direkt an den Reflexionseingang eines Netzwerkanalysators angeschlossen wird (vgl.
Abb. A.2). Die mit dem Transmissionseingang verbundene Messsonde wird exakt
im Mittelpunkt des GFK-Zylinders parallel zur Fliache der zu untersuchenden Leiter-
schleife positioniert. Auf diese Weise kann iiber eine Transmissionsmessung die Stérke
des jeweiligen B ;,-Feldes ermittelt werden, das die unterschiedlichen Elementkonfi-
gurationen im Zentrum der Zylindergeometrie hervorrufen.

Aus einem Vergleich der Giitefaktoren fiir die Spulenelemente in Tabelle 7.3 ist zu
erkennen, dass die Anderungen im Aufbau der spiralférmigen Einzelspule zu einem
deutlich hoheren Q-Faktor fiir den unbeladenen Fall fithren. Somit kénnen die Verlu-
ste im Spiralelement reduziert und folglich das intrinsische Signal-Rausch-Verhéltnis
verbessert werden. Im gleichen Mafle profitiert auch das Giiteverhéltnis von der Zu-
nahme der unbeladenen Giite, wodurch statt 29 % nunmehr 60 % des Rauschens
der Probe zuzuschreiben sind und die spiralféormige Einzelspule als probenrauschen-
dominiert bezeichnet werden kann (vgl. Abs. 2.3).

Element eines Qu Qv Qu /| Qy |§1my]
8-Element +7 Spiralarrays 260 187 1,39 -
8-Element +7 Spiralarrays (optimiert) | 375 150 2,50 -29 dB
1-Ring 16-Element BC-Arrays 268 120 2,23 -32 dB

Tabelle 7.3. — Charakterisierung der einzelnen Spulenelemente aus Abbildung 7.27.
Bestimmt wurde die Gite der Elemente im unbeladenen (Q,) und im beladenen Fall
(Qv). Zudem ist die By 4y-Feldstirke im Zentrum eines GFK-Zylinders bestimmt.
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Des Weiteren sind in Tabelle 7.3 die Ergebnisse der Bestimmung der B;-Feldstérken
des optimierten spiralformigen Spulenelements und der rechtwinkligen Einzelspule
dargestellt. In Ubereinstimmung mit den Simulationen zeigt auch im experimentellen
Fall das Spiralelement ein um 41 % stérkeres Bi-Feld im Zentrum des GFK-Zylinders.
Dieser Vorteil des spiralférmigen Elements ist gleichermaflen aus den unterschiedli-
chen Giiteabfillen ersichtlich und auf die im Vergleich doppelt so grofle Elementflédche
zuriickzufiithren. Entsprechend kann der in den Simulationen aufgezeigte Vorzug einer
Doppel-Spiral Arraygeometrie hinsichtlich der B;-Feldstéirke im Gegensatz zu einer
2-Ring Birdcage-Arraystruktur fiir eine 16-Kanal Volumen Phased-Array Spule auch
experimentell an einem Einzelspulenelement bestéatigt werden.

7.3.2. Aufbau eines einfachen Doppel-Spiral Array Prototyps

Um neben dem intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnis spéter auch die Eignung einer
Doppel-Spiral Arraygeometrie fiir 2D parallele Bildgebungsexperimente im NMR-
System evaluieren zu kénnen, sei im Folgenden der Aufbau eines einfachen Doppel-
Spiral Array Prototyps beschrieben und seine elektrischen Eigenschaften charakteri-
siert.

Als inneres Einfach-Spiral Array wird eine um +7 verdrehte 4-Kanal Phased-
Array Spule verwendet (Abb. 7.28a). Diese wurde auf einem GFK-Zylinder mit einem
Durchmesser von 26 cm und einer Héhe von 20 cm aus 10 mm breitem Kupferklebe-
band aufgebaut (Abb. 7.29). Aufgrund der starken Kopplung benachbarter Spulenele-
mente ist eine Entkopplung weder iiber induktiv noch durch ein kapazitives Netzwerk
moglich, so dass eine Entkopplung iiber eine gemeinsame Leiterbahn zur Anwendung
kommt. Entsprechend der Ergebnisse bei den Untersuchungen der einzelnen Spu-
lenelemente werden auch beim inneren 4-Kanal Spiralarray die langen Beine durch
Kondensatoren kapazitiv verkiirzt und die spitzen Ecken durch eine zusétzliche Lei-
terbahnfliiche ausgeglichen. Uberdies gewéhrleisten aktive Sperrkreise in den oberen
Endringabschnitten ein Inaktiv-Schalten der spiralférmigen Einzelelemente im Sen-
defall, wéhrend rauscharme Vorverstirker der Firma Siemens (Rauschzahl < 0,6) di-
rekt hinter den Ankopplungsnetzwerken fiir eine Verstédrkung des NMR-Signals sowie
gleichermaflen fiir eine verbesserte Entkopplung der Elemente in der Doppel-Spiral
Arraygeometrie sorgen. Zudem sind in die Anschlusskabel des Spulenarrays Toroid-
Mantelwellensperren eingearbeitet, die das Auftreten von Mantelwellen verhindern
und so die Sicherheit des Probanden gewéhrleisten (vgl. Abs. 3.4). Letztlich wurde
die Eigenresonanz des unteren, nicht wegschaltbaren Endrings noch so eingestellt,
dass Verluste aufgrund einer Kopplung zwischen diesem und resonanten Kreisen des
Doppel-Spiral Arrays, des Gradientensystems oder der Ganzkorperspule vermieden
werden.

Das duflere Einfach-Spiral Array ist in Form eines um —x verdrehten 4-Bein Qua-
dratur Tiefpass-Birdcages ausgefiihrt, wobei die beiden Birdcage-Kanéle nicht in
Quadratur, sondern vielmehr unter Ausnutzung der intrinsischen Isolation als zwei
unabhéngige ,, Arrayelemente® betrieben werden (Abb. 7.28b). Das auf diese Wei-
se erzeugte Volumenarray ist auf einem zweiten, groBleren GFK-Zylinder mit einem
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Abbildung 7.28. — Aufbau eines 6-Kanal Doppel-Spiral Volumenarray Prototyps. a:
Eine um +m wverdrehte J-Kanal Phased-Array Spule als inneres Finfach-Spiral Ar-
ray. In den oberen Ringabschnitten sind die aktiven Entkopplungskreise (AE) und die
Ankopplungsnetzwerke (Match) inklusive eines Phasenschiebers fiir die phasenrichtige
Anpassung der Vorverstirker (VV) an die Spulenelemente integriert. Die langen, spi-
ralformigen Beine sind kapazitiv verkiirzt. b: Ein um —n verdrehter Quadratur Tiefpass-
Birdcage, dessen Kandle als unabhingige Arrayelemente benutzt werden. In den langen
Beinen sind die aktiven Sperrkreise und die Ankoppelnetzwerke nebst Phasenschieber
und Vorverstdirker integriert. Die Entkopplungskreise sind aufgrund baulicher Vorteile
elektrisch miteinander verbunden, so dass das dufere Spulenarray nur als Ganzes zu-
oder weggeschaltet werden kann.

Durchmesser von 30 cm und einer Héhe von 20 cm aus 10 mm breitem Kupferklebe-
band aufgebaut (Abb. 7.29). Entsprechend dem inneren Spiralarray miissen in dieser
Arraystruktur ebenfalls die langen, spiralférmigen Leiterbahnen der Birdcage-Beine
durch Kapazitdten unterbrochen werden. Allerdings sind in diesem Fall auch die An-
koppelnetzwerke und die aktiv schaltbaren Sperrkreise in die Spiralbeine integriert,
da ein Tiefpass-Birdcage iiber keine Kapazitdaten in den Endringen verfiigt. Folglich
liegen die Endringresonanzen deutlich unterhalb der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz,
so dass Kopplungsverluste iiber diese ausgeschlossen werden kéonnen. Das empfange-
ne NMR-Signal hingegen wird wiederum durch spulennahe, rauscharme Vorverstéarker
verstérkt und durch Toroid-Mantelwellensperren an das NMR-System weitergeleitet.
Eine phasenrichtige Anpassung der Vorverstiarker an die einzelnen Arrayelemente
sorgt auch in diesem Fall fiir eine verbesserte Isolation zwischen den Einzelelemen-
ten.
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Abbildung 7.29. - Experimenteller 6-Kanal Doppel-Spiral Volumenarray Prototyp zur
Untersuchung des menschlichen Kopfes. Dieser ist aus einer inneren, um +m verdrehten
4-Kanal Einfach-Spiral Phased-Array Spule und einem dufleren, um —m verdrehtem
2-Kanal Finfach-Spiral , Tiefpass-Birdcage Array aufgebaut.

Nach einem getrennten Aufbau der beiden Einfach-Spiral Arrays wird das um +x
verdrehte Spiralarray unter einer relativen Rotation um eine halbe Elementbreite in
die um —m verdrehte Volumen Phased-Array Spule eingesetzt. Mit Hilfe einer Trans-
missionsmessung (vgl. Abb. A.7) zwischen einem Spulenelement des inneren und eines
des dufleren Spulenarrays erfolgt die Optimierung der intrinsischen Isolation durch
kleine Korrekturen in der relativen Verdrehung der Spiralarrays und iiber eine leichte
Verschiebung der Phased-Array Spulen gegeneinander entlang der Arrayachsen.

7.3.3. Charakterisierung auf der Messbank

Im Anschluss sollen die elektrischen Eigenschaften der auf diese Weise aufgebauten 6-
Kanal Volumenarray Prototypenspule charakterisiert werden (vgl. Anh. A.3). Hierzu
wird zunéchst die Anpassung der einzelnen Spulenelemente auf die 50 2-Impedanz
der Anschlussleitungen durch das Ankoppelnetzwerk mittels einer Reflexionsmessung
iberpriift (Abb. A.6). In diesem Fall sind die Elemente mit dem Phantom aus Abbil-
dung (Abb. A.1b) beladen, das in guter Ndhrung der Beladung des Spulenarrays durch
einen menschlichen Kopf entspricht. Eine Messung der Transmissionskurve mit einer
Doppelspulen-Anordnung (Abb. A.3b) fiir eine Einzelspule im zugeschalteten und im
weggeschalteten Zustand zeigt {iberdies die Effektivitéit der aktiven Sperrkreis in Form
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Element Beﬂexion Wirkgng akt. Entk.
bei 63,6 MHz bei 63,6 MHz

SpA 1 -34 dB 48 dB

SpA 2 -32 dB -49 dB

SpA 3 -35 dB 50 dB
SpAd -36 dB -53 dB

BCA 1 37 dB 31 dB

BCA 2 -32 dB 31 dB

Tabelle 7.4. — Zusammenfassung der fir die Spulenelemente des Doppel-Spiral Vo-
lumenarrays bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz ermittelten Reflexionswerte sowie
der erzielten Dampfung der potentiell im Sendefall in den Elementen induzierten HF-
Strome durch die aktiven Entkopplungskreise. Als Beladung wurde das Kopfphantom
aus Abbildung A.1b eingesetzt. Dargestellt sind die Werte fiir die vier Einzelelemente
des inneren +m Spiralarrays (SpA 1-4) sowie fir die zwei Elemente des dufleren —m
spiralformigen Tiefpass-Birdcage Arrays (BCA 1+2).

des Signalabfalls auf der Resonanzfrequenz (Abb. A.4). Zur Uberpriifung der hinrei-
chend guten Entkopplung aller einzelnen Spulenelemente des Doppel-Spiral Phased-
Arrays wird die Isolation zwischen allen Elementen iiber Transmissionsmessungen
sowohl direkt (Abb. A.7) als auch unter Einsatz der rauscharmen Vorverstérker er-
mittelt (Abb. A.8). Schlussendlich erfolgt noch eine Evaluierung der Phasenbeziehun-
gen zwischen den Vorverstiarkern und den Einzelspulen und somit der eingestellten
Vorverstiarkerentkopplung anhand der in Anhang A.3 vorgestellten Messmethoden
(Abb. A.8).

Die in Tabelle 7.4 zusammengefassten Ergebnisse zeigen, dass alle entsprechend be-
ladenen Spulenelemente im Doppel-Spiral Array mit einer Reflexion von unter -20 dB
bei der Arbeitsfrequenz an die Anschlussleitungen angekoppelt sind. Auf diese Weise
ist fiir einen hinreichend guten Impedanziibergang zwischen Ankoppelnetzwerk und
Vorverstarkereingang gesorgt, so dass die am Eingang des Vorverstiarker anliegende
Impedanz durch das Eingangsnetzwerk folgerichtig auf die hohe, fiir ein rauscharmes
Arbeiten des verwendeten Transistors erforderliche Impedanz transformiert wird (vgl.
Abs. 4.1.3). Bei der Verwendung spulennaher, rauscharmer Vorverstarker werden all-
gemeinhin Reflexionswerte niedriger als -15 dB als ausreichend angesehen, weshalb
die Einzelelemente als gut angepasst an die Beladung durch einen menschlichen Kopf
bezeichnet werden kénnen.

Im Gegensatz hierzu sorgt eine Aktivierung der Sperrkreise fiir eine Abschwéachung
der in den Spulenelementen auftretenden Hochfrequenzstréme um mindestens -31 dB,
wodurch im Sendefall nur 2 % der induzierten Strome effektiv in der Leiterschleife
des Einzelelements und 98 % im hierfiir ausgelegten Entkopplungskreis auftreten.
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Isolation Isolation
Elemente ohne VV [dB]  mit VV [dB]
Inneres Array 1-2 -18 -29
2-3 -17 -28
3-4 -20 -31
4-1 -18 =27
1-3 -5 -20
2-4 -7 -21
Aufleres Array 5-6 -29 -
Zwischen den Arrays 1-5 -26 -31
1-6 -21 -31

Tabelle 7.5. — Zusammenfassung der Isolationswerte fiir die Spulenelementpaare in-
nerhalb der Einfach-Spiral Arrays sowie fiir die intrinsischen Entkopplung der um —+m
und der um —m verdrehten Phased-Array Volumenspulen. Die Werte sind zum FEinen
ohne die Verwendung von Vorverstirken und zum Anderen unter Beriicksichtigung der
zusdatzlichen Entkopplung durch spulennahe, rauscharme Vorverstirker gezeigt.

Da im Allgemeinen Isolationswerte von -20 dB fiir eine aktiv entkoppelte Einzelspu-
le als ausreichend gelten, sollten die Spulenelemente der Doppel-Spiral Phased-Array
Spule beziiglich der im Sendefall auftretenden hohen Leistungen hinreichend gut weg-
geschaltet sein. Letztendlich kann dies jedoch alleine durch eine NMR-Untersuchung
an einem geeigneten Beladungsphantom mit der entsprechend zur Anwendung kom-
menden Bildgebungssequenz bestétigt werden.

Aus den Resultaten der Isolationsmessungen zwischen den Einzelspulen der Doppel-
Spiral Arraystruktur in Tabelle 7.5 ist ersichtlich, dass sowohl die Elemente in den
Einfach-Spiral Spulenarrays als auch die Spiralarrays untereinander hinsichtlich des
Grenzwertes von -15 dB ohne Verwendung rauscharmer Vorverstidrker ausreichend
gut entkoppelt sind. Letzteres ist durch die exemplarischen Isolationswerte fiir die
Elemente 1, 5 und 6 dargestellt ist, da aufgrund der Symmetrie des dufleren Spu-
lenarrays die Kopplung zu allen Einzelelementen des inneren Einfach-Spiral Arrays
gleich ist. Fiir die gegeniiberliegenden Spulenelemente der inneren +7 Phased-Array
Spule kann hingegen keine annehmbare Entkopplung verzeichnet werden.

An diesen im eigentlichen Sinne nicht hinreichend gut isolierten Arrayelementen
wird der Vorteil einer zusétzlichen Entkopplung der Einzelspulen in einer Phased-
Array Spule durch den Einsatz rauscharmer Vorverstiarker deutlich. Auf diese Weise
kann die Isolation auch vermeintlich schlecht entkoppelter Elemente, wie beispiels-
weise 1 und 3, auf Werte von unter -20 dB verbessert werden.
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Die unterschiedlichen Verbesserungen in der Entkopplung der Einzelspulen ist hier-
bei auf die verwendeten Messmethode (Abb. A.8) zuriickzufithren. So erreicht bei
der Bestimmung der Transmission zwischen zwei Spulenelementen das Minimum der
Transmission mitunter das Niveau des systematischen Rauschens. Entsprechend kann
beispielsweise die ohnehin gute Isolation zwischen den Elementen 1 und 5 durch
den Einsatz rauscharmer Vorverstérker ,lediglich® um -6 dB verbessert werden. Der
Entkopplungswert fiir die Einzelspulen des dufleren Einfach-Spiral Spulenarrays mit
Vorverstarker liasst sich auf diese Weise so gar nicht ermitteln.

Gleichwohl machen die Ergebnisse in Tabelle 7.5 deutlich, dass eine gute Isolation
der Spulenelemente sowie eine gute intrinsische Entkopplung zwischen den beiden
Einfach-Spiral Phased-Array Spulen erreicht wurde.

7.3.4. Charakterisierung im NMR-System

Im letzten Abschnitt seien die Leistungsfihigkeit und die Kodiereigenschaften des
Doppel-Spiral Array Prototyps anhand von Untersuchungen im NMR-System cha-
rakterisiert.

Hierzu werden zundchst NMR-Messungen am zylindrischen Fliissigkeitsphantom
aus Abbildung A.1b durchgefiihrt, was der Beladung des Volumenarrays durch einen
durchschnittlichen, menschlichen Kopf entspricht. Die Aufnahme einer zentralen,
transversalen Bildgebungsschicht durch das Kopfphantom mittels einer 2D FLASH
NMR-Bildgebungssequenz [9] ermoglicht eine Charakterisierung der Sensitivitétspro-
file der einzelnen Spulenelemente der Doppel-Spiral Arraystruktur. Auf diese Wei-
se konnen zudem auftretende Kopplung des NMR-Signals und entsprechend un-
erwiinschte Wechselwirkungen zwischen den Arrayelementen aufgezeigt werden.

Die Bestimmung des von den Einzelspulen empfangenen Rauschens erfolgt iiber ei-
ne erneute Durchfithrung der gleichen FLASH-Bildgebungssequenz, wobei in diesem
Fall kein Anregungspuls gesendet und die Magnetisierung in der Probe folglich nicht
ausgelenkt wird. Die erhaltenen Rauschinformationen der Spulenlemente werden mit
Hilfe der Programmier- und Entwicklungsumgebung MATLAB hinsichtlich des Grads
an Korrelation iiberpriift und die erhaltenen Ergebnisse in Form einer Rauschkorre-
lationsmatrix angegeben (vgl. (4.23), (4.24)).

Nach diesen NMR-Untersuchungen und einer Uberpriifung der Wirksamkeit al-
ler fiir die Sicherheit eines Patienten relevanten Baugruppen bei maximal erlaubter
Sendeleistung, konnen NMR-Bildgebungsexperimente an gesunden Probanden durch-
gefiihrt werden.

Unter Einsatz einer 3D MP-RAGE-Bildgebungssequenz werden so zur Evaluierung
der Kodierfahigkeiten der Doppel-Spiral Phased-Array Spule dreidimensionale NMR-
Datensétze vom Kopf eines Probanden aufgenommen. Eine Importierung in MATLAB
macht eine gleichzeitige Reduzierung dieser 3D Datensétze in Phasen- als auch in
Partitionskodierrichtung um einen Faktor von R = 2 moglich. Aus den auf diese Weise
gleichermaflen in zwei Raumrichtungen beschleunigten NMR-Bildgebungsdaten wird
anschlieBend unter Anwendung eines GRAPPA-Algorithmus [12] der vollsténdige 3D
NMR-Datensatz zum Vergleich mit den unbeschleunigten Ergebnissen rekonstruiert.
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Um die Kodiereigenschaften der Doppel-Spiral Arraygeometrie in allen drei Raum-
richtungen beurteilen zu kénnen, kommen zwei 3D MP-RAGE-Bildgebungssequenzen
zur Anwendung. Die Wahl einer sagittalen Partitionsrichtung und einer Phasenkodier-
richtung von oben nach unten (anterior-posterior, A-P) ermoglicht hierbei eine Eva-
luierung der Eignung fiir zweidimensionale transversale Beschleunigungen, wahrend
die longitudinalen Kodiereigenschaften mit einer transversalen Partitionsausrichtung
und einer Phasenkodierung von links nach rechts (left-right, L-R) ermittelt werden.

In Abbildung 7.30 sind die Sensitivitatsprofile der Einzelspulen des 6-Kanal Doppel-
Spiral Volumenarrays dargestellt, die in einer transversalen Schicht mittels einer ein-
fachen FLASH-Bildgebung aufgenommen wurden. Die linke Gruppe aus vier Bildern
zeigt die Sensitivitédtsverteilung der einzelnen Spulenelemente des inneren, um +m
verdrehten Einfach-Spiralarrays. An den hohen Signalintensitidten in Richtung der
Ecken der Abbildungen ist die Position der Einzelspulen fiir diese Schichtauswahl aus-
zumachen. Allerdings ist auch gegeniiber dem eigentlichen Ort jedes Spulenelements
eine erhohte Signalstédrke zu beobachten, die eine Kopplung der gegeniiberliegenden
Elemente innerhalb der inneren Einfach-Spiral Phased-Array Spule zeigt. Zudem tre-

Abbildung 7.30. - NMR-Bildgebung am Siemens Vision Kopf-Beladungsphantom aus
Abbildung A.1b mittels des 6-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays. Benutzt wird eine 2D
FLASH-Bildgebungssequenz zur Aufnahme einer transversalen Schicht in der Mitte des
Probenvolumens (TE=4,0 ms; TR=10 ms; a=30°; SL=10 mm; FoV=300x300 mm?;
Matriz=256x256 px?). links: Einzelbilder der vier Spulenelemente des inneren +m
Einfach-Spiral Arrays. rechts: FEinzelbilder der Kandle des dufleren —m Spiralarrays.

112



7.3. Experimentelle Umsetzung

ten in den Einzelspulenbildern Bereiche vollsténdiger Signalausloschung auf, die, mit
dem Reziprozititsprinzip beschrieben, aufgrund einer destruktiven Uberlagerung der
B;-Felder der Spulenelemente mit zusétzlich durch Wechselwirkungen zwischen den
Einzelspulen auftretenden Magnetfeldern entstehen und folglich auf eine Kopplung
zwischen den Einzelspulen hindeuten.

Die NMR-Bilder der Einzelkanile des dufleren, um —7 verdrehten Spiralarrays
zeigen hingegen die erwarteten Sensitivitdatsprofile. Diese auf der rechten Seite in Ab-
bildung 7.30 dargestellten Sensitivitiatsverteilungen sind {iber das ganze Probenvolu-
men nahezu homogen, wie es auch bei einem Tiefpass-Birdcage der Fall ist. Dennoch
konnen bei genauerer Betrachtung geringfiigig hhere Signalstérken in der linken obe-
ren und der rechten unteren Ecke im oberen Einzelspulenbild und in der linken unteren
sowie der rechten oberen Ecke des unteren NMR-Bildes erkannt werden. Eine solche
Kopplung gegeniiberliegender Spulenelemente stellt jedoch keinen zusétzlichen Ver-
lustmechanismus wie beim inneren Spulenarray dar, sondern ergibt sich vielmehr aus
der fiir einen Tiefpass-Birdcage typischen Stromverteilung in der &ufleren Einfach-
Spiral Arraystruktur. Diese Sensitivitéitsprofile sind gleichwohl nur zu beobachten,
weil eine Birdcage-Struktur mit vier Beinen noch kein im ganzen Probenvolumen
ausgepragt homogenes Bi-Feld erzeugt und somit das Magnetfeld am Rand teilweise
die Charakteristik einer Oberflichenspule aufweist. Im Fall des &ufleren Einfach-Spiral
Spulenarrays ist diese typische Feldverteilung allerdings schwicher ausgeprigt, da im
Gegensatz zum Birdcage die Leiterbahnen weiter vom Probenvolumen entfernt und
zudem um —7 verdreht sind.

Auch bei der Untersuchung des von den Einzelelementen detektierten Rauschens
werden die Wechselwirkungen zwischen den Spulenelementen des Doppel-Spiral Vo-
lumenarrays offensichtlich. So zeigt die in Abbildung 7.31 dargestellte Rauschkorre-
lationsmatrix wechselwirkende Rauschanteile von bis zu 25% zwischen zwei Elemen-
ten im Doppel-Spiral Spulenarray. Der Wert fiir die Rauschkorrelation der beiden
Einzelkanile der duBeren spiralférmigen Phase-Array Spule liegt mit 14% eher im
Durchschnitt, wihrend die Korrelationswerte der Einzelelemente innerhalb des inne-
ren Spiralarrays zwischen 6% und 25% schwanken. Eine lokale Besonderheit ist bei
den auftretenden Korrelationsprozessen indes nicht festzustellen, wobei eine deut-
lich geringere Rauschkorrelation von den Spulenelementen der inneren Einfach-Spiral
Phased-Array Spule zum Kanal 5 als zum Kanal 6 des &ufleren Spulenarrays zu beob-
achten ist. Da die beiden Kanéle das innere Spiralarray allerdings vollstdndig umge-
ben, beeinflussen die Kopplungsmechanismen zwischen den Einzelspulen die Rausch-
korrelation zwischen diesen zugleich positiv wie auch negativ.

Zur Ermittlung der Ursache fiir die Korrelation zwischen den Einzelspulen wurde
der untere Endring des inneren Spiralarrays an zwei Stellen aufgetrennt, die Sen-
sitivitdtsverteilung der zwei noch geschlossenen Spulenelemente bestimmt und mit
den Resultaten der vorherigen Sensitivitdtsmessungen verglichen. Zudem erfolgt ein
Vergleich des erzielten Signal-Rausch-Verhéltnisses im Zentrum des Probenvolumens
anhand der NMR-Gesamtbilder der Spulenarrays, die durch eine ,,sum-of-squares®-
Rekonstruktion [62] erzeugt werden. Das SNR ergibt sich hierbei aus dem Verhéltnis
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Abbildung 7.31. — Rauschkorrelationsmatriz des 6-Kanal Doppel-Spiral Volumen-
arrays aufgenommen am Kopf-Beladungsphantom des Siemens Vision NMR-Systems
(Abb. A.1b). Zur Aufnahme der Rauschdaten wird eine 2D FLASH-Bildgebungssequenz
jedoch ohne Applikation eines Anregungspulses benutzt (TE=4,0 ms; TR=10 ms;
a=30°; SL=10 mm; FoV=300x300 mm?; Matriz=256x256 px?). Die Korrelation in
den Rauschdaten der Einzelspulenelemente wird mit Hilfe von MATLAB bestimmit.

des Signalmittelwerts im interessierenden Bereich der Probe und der Standardabwei-
chung des Rauschens in einem Bereich ohne Signalintensitét.

In Abbildung 7.32 sind auf der linken Seiten die ermittelten Sensitivitédtsverteilun-
gen der Einzelspulen 7 und 2 des inneren Einfach-Spiral Arrays dargestellt, wihrend
rechts die ,sum-of-squares“ NMR-Bilder der jeweiligen Arraykonfiguration gezeigt
sind. Die Sensitivitdten in der ersten Zeile ergeben sich fiir zwei Elemente einer inne-
ren spiralférmigen Phased-Array Spule mit vollsténdig geschlossenem unteren End-
ring. Die Sensitivitdtsprofile in der zweiten Reihe sind hingegen das Ergebnis eines
inneren Spiralarrays, bei dem der Leiterbahnring am unteren Ende zweifach unter-
brochen ist und auf diese Weise ausschlieflich die beiden Spulenelemente 7 und 2
aktiv sind.

Ein Vergleich der ermittelten Sensitivitdten macht deutlich, dass durch eine Un-
terbrechung des unteren Endrings der inneren Phased-Array Spule die dunklen Be-
reich einer Signalausloschung verschwinden, keine hohen Signalstédrken gegeniiber der
eigentlichen Einzelspule auftreten und somit die Kopplung gegeniiberliegender Spu-
lenelemente nicht mehr vorhanden ist (Abb. 7.32). Zudem kann mit einem geschlos-
senen Endring lediglich ein Signal-Rausch-Verhéltnis von 21 erzielt werden, wahrend
im Fall des geoffneten Endrings das SNR einen Wert von 47 erreicht. Um dieses Er-
gebnis in Relation zum Signal-Rausch-Verhéltnis der standardméfig zur Anwendung
kommenden Kopfspule des Siemens Vision NMR-Tomographen zu setzen, muss das
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Abbildung 7.32. — NMR-Bildgebung des Siemens Kopf-Beladungsphantoms aus Ab-
bildung A.1b unter Benutzung einer 2D FLASH-Bildgebungssequenz zur Aufnahme ei-
ner transversalen Schicht in der Mitte des Probenvolumens (TE=4,0 ms; TR=10 ms;
a=30°; SL=10 mm; FoV=300x300 mm?; Matriz=256x256 px*). a-c: Aufnahme der
NMR-Bilder mittels des inneren 4-Kanal Finfach-Spiral Spulenarrays. d-f: Aufnahme
der NMR-Bilder mittels des inneren 4-Kanal Einfach-Spiral Spulenarrays mit aufge-
trenntem unteren Endring, so dass Elemente 3 und 4 inaktiv sind. Im linken Teil sind
die Spulensensitivititen der Arrayelemente 1 (a+d) und 2 (b+e) dargestellt, wihrend
auf der rechten Seiten die ,sum-of-squares“ NMR-Bilder (c+f) gezeigt sind. g: Auf-
nahme der NMR-Bilder mittels der Kopfspule des Siemens Vision NMR-Systems.

SNR der Spulenarrays aufgrund der verwendeten ,sum-of-squares“-Rekonstruktion
durch eine Division mit der Wurzel aus der Elementanzahl der Phased-Array Spu-
le korrigiert werden [62,153]. Somit ist das Signal-Rausch-Verhéltnis eines 2-Kanal
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Einfach-Spiral Arrays mit 66 nur geringfiigig schlechter als das der Siemens Kopfspule
mit 79. Von einer 4-Kanal spiralférmigen Phased-Array Spule wird dieses allerdings
deutlich {ibertroffen, wenn die Kopplung der einzelnen Spulenelemente iiber die ge-
schlossene Leiterbahnstruktur des unteren Endrings unterbunden werden kann.

Dies ist zum Einen durch eine iterative Einstellung der kapazitiven Entkopplung
benachbarter Einzelspulen zu realisieren, wobei gleichermaflen auf die Isolation der
Einfach-Spiral Spulenarrays von der Resonanzstruktur der inneren Endringe geachtet
werden muss. Da bei einer kapazitiven Entkopplung die gemeinsamen spiralférmigen
Leiterbahnen naherungsweise serienresonant sind, besitzen auch die geschlossenen
Endringe eine Eigenresonanz in der Ndhe der Arbeitsfrequenz. Aufgrund derartiger
Randbedingungen stellt sich die vollstédndige kapazitive Entkopplung der Doppel-
Spiral Arraystruktur als ein aufwendiger Prozess dar.

Eine andere Moglichkeit bietet der Umbau des gesamten Doppel-Spiral Volumen-
arrays auf eine Entkopplung der benachbarten Spulenelemente durch Uberlapp oder
durch eine Vergroflerung des Abstandes zwischen nebeneinander liegenden Elemen-
ten. Dies hat allerdings zum Nachteil, das zusétzliche Leiterbahnen nétig sind und so
das Anregungsfeld weiter abgeschirmt wird.

Da alle diese Mainahmen einen nicht unerhebliche Umbau beziehungsweise einen
Neuaufbau der Doppel-Spiral Phasen-Array Volumenspule bedeuten und priméar die
potentiellen 3D Kodiereigenschaften einer Doppel-Spiral Arraygeometrie von Interes-
se sind, wird die Optimierung des intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnisses vorerst
hinten angestellt.

In Abbildung 7.33 sind die Ergebnisse der NMR-Bildgebung eines menschlichen
Kopfes mittels einer 3D MP-RAGE-Bildgebungssequenz zusammengefasst, wobei die
Partitionsrichtung sagittal und die Phasenkodierung als anterior-posterior gewéhlt
wurde. Aus einem Vergleich des in zwei Raumrichtung jeweils um den Faktor R=2
und somit insgesamt um den Faktor R=/ beschleunigten 3D NMR-Datensatz mit
den unverénderten Resultaten der 3D MP-RAGE NMR-Bildgebung sind keinerlei
Artefakte in den NMR-Bildern aufgrund der GRAPPA-Rekonstruktion zu erkennen.
Allerdings ist das Signal-Rausch-Verhéltnis so stark reduziert, dass die Bildqualitét
leidet. Dieses Problem koénnte jedoch durch eine Steigerung des intrinsischen Signal-
Rausch-Verhéltnisses des Doppel-Spiral Volumenarrays gemindert oder ganz gelost
werden, welche sich aus, wie oben gezeigt, aus einer Verbesserung der Elementent-
kopplung im inneren Einfach-Spiral Array ergeben wiirde.

In Analogie zu Abbildung 7.33 sind in Abbildung 7.34 die Ergebnisse der zweiten
dreidimensionalen NMR-Untersuchung eines menschlichen Kopfes mit Hilfe einer 3D
MP-RAGE-Bildgebungssequenz veranschaulicht. In diesem Fall ist die Orientierung
der Partition entlang der Achse des Spulenarrays und die Phasenkodierrichtung als
links-rechts gewéhlt. Selbst bei diesem auch in entlang der Arrayachse beschleunig-
ten 2D parallelen Bildgebungsexperiment sind keine Artefakte in den rekonstruierten
Schichtbildern des 3D NMR-Datensatzes zu erkennen (Abb. 7.34). Lediglich eine
leicht schlechtere Bildqualitiat aufgrund eines etwas niedrigen Signal-Rausch-Verhélt-
nisses ist hierbei zu verzeichnen.
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Abbildung 7.33. - NMR-Bildgebung des menschlichen Kopfes eines gesunden Proban-
den mittels des 6-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays (Abb. 7.29) unter Benutzung ei-
ner 3D sagittalen MP-RAGE-Bildgebungssequenz (Phasenkodierung A-P; TE=4,0 ms;
TR=9,7 ms; a=12; FoV=300x300 mm?; Matriz=128x128 px*; Volumendicke in
Partitionsrichtung=200 mm; Anzahl der Partitionen=86; Auflisung=2,34 mm?> isotro-
pisch). Die linken NMR-Bilder veranschaulichen hierbei die Orientierung der Phasen-
sowie der Partitionsrichtung. a: In Phasen- und in Partitionsrichtung jeweils um den
Faktor R = 2 ,kiinstlich® reduzierter, somit insgesamt um Faktor R=/ beschleunigter,
3D NMR-Datensatz, der mit Hilfe eines 2D GRAPPA-Algorithmus rekonstruiert wur-
de. Die beiden rechten NMR-Bilder zeigen jeweils das Ergebnis der Trennung zweier
in sagittaler oder in coronaler Richtung aufeinander faltender Bildgebungsschichten.
b: Vollstindiger, unbeschleunigter 3D NMR-Datensatz mit einem ,sum-of-squares“-
Algorithmus rekonstruiert.

Auf diese Weise konnte gezeigt werden, dass eine 6-Kanal Doppel-Spiral Phased-
Array Volumenspule eine Beschleunigung von einem Faktor R = 2 in alle Raumrich-
tungen zulédsst. Somit ist die Auswahl einer 2D beschleunigten NMR-Bildgebungs-
schicht nicht mehr auf transversale Ebenen beschréankt, sondern kann vollig frei im
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Abbildung 7.34. — NMR-Bildgebung des menschlichen Kopfes eines gesunden
Probanden mittels des 6-Kanal Doppel-Spiral Volumenarrays unter Finsalz einer
3D sagittalen MP-RAGE-Bildgebungssequenz (Phasenkodierung L-R; TE=7,0 ms;
TR=15 ms; a=8; FoV=300x300 mm?; Matriz=128x128 px*; Volumendicke in
Partitionsrichtung=200 mm; Anzahl der Partitionen=86; Auflosung=2,34 mm3 iso-
tropisch). Die linken, oberen NMR-Bilder veranschaulichen hierbei die Richtung der
Phasen- sowie der Partitionsrichtung. a: In Phasen- und in Partitionsrichtung je-
weils um Faktor R=2 ,kiinstlich® reduzierter 3D NMR-Datensatz, der mit Hilfe eines
2D GRAPPA-Algorithmus rekonstruiert wurde. Das linke, obere NMR-Bild zeigt die
Qualitit der Rekonstruktion in sagittaler Richtung beschleunigter Bildgebungsschich-
ten, waihrend die beiden rechten Bilder das Ergebnis der Tremnung zweier in axialer
Richtung entfalteter transversaler NMR-Schichtbilder darstellen. b: Vollstindiger, un-
beschleunigter 3D NMR-Datensatz mit einem ,,sum-of-squares“-Algorithmus rekonstru-

iert.

Probenvolumen platziert werden, ohne an Signal-Rausch-Verhéltnis aufgrund schlech-
ter lokaler Geometriefaktoren einbiiflen zu miissen.
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7.4. Fazit

In Kapitel 7 wurde das Konzept einer Doppel-Spiral Phased-Array Spule vorgestellt,
welches als neuartiges Volumenarraydesign eine gleichméflige Variation lokaler Spu-
lensensitivitdten entlang aller drei Raumrichtungen zur Verfiigung stellt. Auf diese
Weise ist eine uneingeschrinkte Wahl der Kodierrichtungen bei parallel beschleu-
nigten NMR-Bildgebungsuntersuchungen moglich, so dass selbst eine 2D parallele
Bildgebung doppelt obliquer Probenvolumina in guter Qualitit verwirklicht werden
kann. Uberdies ermdglicht der Aufbau aus zwei um 27 verdrehten und somit intrin-
sisch voneinander isolierten Einfach-Spiral Volumenarrays, dass ein Probenvolumen
mit der doppelten Anzahl gleich grofler, auf zwei konzentrischen Zylinderménteln
angeordneter Einzelspulen untersucht werden kann. Hierbei muss weder ein reduzier-
tes intrinsisches SNR durch die Wechselwirkung zwischen Spulenelementen noch eine
aufgrund zu kleiner Elementflichen nicht mehr gegebene Probenrauschdominanz in
Kauf genommen werden.

Die Vorziige dieser neuartigen Arraygeometrie konnten durch die Konstruktion
einer 6-Kanal Doppel-Spiral Phased-Array Prototypenspule aufgezeigt werden, die
sich aus einem 4-Kanal Spulenarray sowie einem als Phased-Array betrieben Qua-
dratur Tiefpass-Birdcage zusammensetzt und deren sechs Einzelelemente besser als
-20 dB voneinander entkoppelt sind. So ist trotz der relativ geringen Elementan-
zahl des Doppel-Spiral Volumenarray Prototyps die Durchfiihrung um den Faktor
R = 4 beschleunigter MP-RAGE-Bildgebungssequenzen in jeglicher rdumlicher Ori-
entierung moglich, ohne einen signifikanten Qualitidtsverlust in den NMR-Bildern
als Folge der parallelen Bildrekonstruktion hinnehmen zu miissen. Die guten Bildge-
bungseigenschaften der Doppel-Spiral Arraystruktur entstehen hierbei durch die spi-
ralféormigen Einzelelemente, die rdumliche Sensitivitdtsvariationen nicht nur in trans-
versaler, sondern zugleich auch in longitudinaler Richtung bereitstellen.

Entsprechend bestiinde der n#chste Schritt im Aufbau eines 16-Kanal Doppel-
Spiral Volumenarrays, das sich aus zwei 8-Kanal Einzel-Spiral Phased-Array zusam-
mensetzt und die verbesserte Empfindlichkeit sowie die freie Wahl der Kodierrichtun-
gen fiir NMR-Untersuchungen an Probanden und Patienten mit noch héheren Be-
schleunigungsfaktoren zur Verfiigung stellt. Besonderes Augenmerk muss hierbei auf
die Wechselwirkung der einzelnen Spulenelemente iiber die geschlossene Ringstruk-
tur gerichtet werden, um so einen unnétigen Verlust an intrinsischem Signal-Rausch-
Verhéltnis zu vermeiden und folglich optimale Voraussetzungen fiir 2D parallele Bild-
gebungsexperimente zu erreichen.

Im Fall von NMR-Systemen mit 32 unabhéngigen Empfangskanélen entscheidet die
geplante NMR-Applikation inwieweit sich der Einsatz einer Doppel-Spiral Arraygeo-
metrie als niitzlich erweist. Obwohl 32-Kanal Birdcage-dhnliche Volumenarrays die
notwendigen Sensitivitédtsvariationen in allen Raumrichtungen zur Verfiigung stellen
konnten, bleibt die Problematik der Spriinge in der Sensitivitéitsverteilung entlang der
Arrayachse bestehen. Entsprechend kann eine ungiinstige Positionierung des Bildge-
bungsvolumens zu einem reduzierten SNR und einem deutlichen Verlust an Bildqua-
litdt aufgrund einer schlecht konditionierten parallelen Bildrekonstruktion fiihren.
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8. Quadratur-Element
Wirbelsaulenarray

8.1. Motivation

Im Zuge der Entwicklung von NMR-Forschungstomographen mit 128 unabhéngigen
Empfangskanilen [114] wurden auch Phased-Array Spulen mit einer ebenso grofien
Anzahl an unabhéingigen Einzelelementen vorgestellt [156, 157]. Bestehend aus zwei
Hélften mit jeweils 64 Spulenelementen wurde so eine Untersuchung des gesamten
menschlichen Torsos in einem einzigen NMR-Bildgebungsexperiment méglich.

Sollen allerdings ortlich begrenztere Objekte wie das menschliche Herz oder die
Wirbelsédule untersucht werden, kénnen die Empfindlichkeiten nicht aller Elemente
eines Torso-Arrays aufgrund ihrer rdumlichen Position vollstdndig ausgenutzt werden.
Um das NMR-Signal aus dem interessierenden Bereich der Probe mit allen Array-
elementen hingegen effizient detektieren zu konnen, muss die Grofie der Einzelspulen
reduziert und hierdurch die Ausdehnung des Spulenarrays auf das Volumen des zu
untersuchenden Objektes angepasst werden.

Eine Verkleinerung der einzelnen Spulenelemente beeinflusst jedoch gleicherma-
Ben das Verhiltnis zwischen dem Rauschbeitrag aus der Probe und dem des jewei-
ligen Elements (vgl. Abs. 2.3). So nimmt bei kleiner werdenden Einzelspulen auch
der Rauschanteil aus der Probe immer weiter ab. Fiir die meisten lokalen Unter-
suchungen wire eine so starke Reduzierung der Elementgrofle erforderlich, dass die
Verluste in der Probe nicht mehr die dominierende Rauschquelle darstellten. Folg-
lich konnte das Rauschen der Einzelspulen nicht mehr vernachléssigt werden und
das mit dem Spulenarray erzielbare Signal-Rausch-Verhéltnis wére durch den zusétz-
lich relevant gewordenen Rauschbeitrag reduziert. Somit ldsst sich die Grofle der
Arrayelemente nicht ohne Nachteile beliebig verkleinern. Demgeméfl wéaren alterna-
tive Arraydesigns von Vorteil, die eine hchere lokale Dichte probenrausch-dominierter
Einzelspulen ermoglichen.

Eine entsprechende Moglichkeit zur Erhhung der Elementdichte ohne einen Ver-
lust an Signal-Rausch-Verhéltnis bietet das Konzept sogenannter Quadratur-Array-
elemente. Diese konnen sich beispielsweise neben der géngigen flachen Einzelspule
(Abb. 8.1a) aus einer zusétzlich aufrecht positionierten Oberflachenspule zusammen-
setzen (Abb. 8.1b). In Folge einer derartigen geometrischen Anordnung stehen auch
die magnetischen und elektrischen Felder beider Einzelspulen nahezu senkrecht auf-
einander, was zu einer intrinsischen Entkopplung der kombinierten Oberflichenspu-
len fithrt. Somit kann im Empfindlichkeitsbereich des flachen Spulenelements durch

121



8. Quadratur-Element Wirbelsdulenarray

L =
%%

Abbildung 8.1. — Konzept sogenannter Quadratur-Arrayelemente. a: Gewdhnliches,
flaches Spulenelement eines gdngigen Spulenarrays. b: Erzeugung eines Quadratur-
Arrayelements durch Hinzufiigen einer zusdtzlichen, auf dem flachen Element senkrecht
stehenden Oberfiichenspule. ¢: Layout einer gingigen Phased-Array Spule mit in ei-
ner Reihe angeordneten Elementen, beispielsweise zur Untersuchung der menschlichen
Wirbelsdule. d: Analoges Spulenarray, das aus vier Quadratur-Elementen aufgebaut ist.

die zusétzliche Sensitivitdt des aufrechten Elements das intrinsische Signal-Rausch-
Verhéltnis des Spulenarrays erhoht und die Kodiereigenschaften verbessert werden.
Eine Kombination mehrerer solcher Quadratur-Arrayelemente zu einer Phased-Array
Spule ermoglicht demzufolge, mit der doppelten Anzahl unabhéngiger Spulenelemente
das selbe lokalisierte Probenvolumen aufzunehmen wie es ein klassisches Spulenarray
nur mit der halben Anzahl an Einzelspulen kénnte (Abb. 8.1c+d). Auf diese Wei-
se wird eine Verdopplung der Elementdichte unter Verbesserung des Signal-Rausch-
Verhéltnisses moglich.

Im zweiten Abschnitt dieses Kapitels sei entsprechend unter Verwendung von Si-
mulationen die Eigenschaften einer 8-Kanal Phased-Array Spule aus vier Quadratur-
Elementen untersucht (Abb. 8.1d). Hierbei gibt der Vergleich mit einem géngigen
4-Kanal Spulenarray zur Untersuchung der menschlichen Wirbelsdule (Abb. 8.1c)
Aufschluss iiber die Verbesserung des Signal-Rausch-Verhéltnisses und der Kodierei-
genschaften in Folge der zusitzlichen aufrecht stehenden Spulenelemente. Uberdies
wird die Leistungsfihigkeit eines Arrayaufbaus aus Quadratur-Elementen auch fiir
einen nicht probenrausch-limitierten Fall im Vergleich zu einer klassisch flachen Ar-
raygeometrie evaluiert.

Die Beschreibung des Aufbaus sowie die experimentelle Charakterisierung einer
solchen, aus vier einzelnen Quadratur-Elementen bestehenden 8-Kanal Phased-Array
Spule erfolgt im dritten Teil des gegenwirtigen Kapitels. Zur Validierung der in
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Aussicht gestellten Verbesserungen werden Untersuchungen der menschlichen Wir-
belséule eines gesunden Probanden im NMR-Tomographen durchgefiihrt.

8.2. Simulationen

Um die Leistungsfiahigkeit und die Kodiereigenschaften eines aus mehreren Quadratur-
Elementen aufgebauten Phased-Array Spulendesigns evaluieren zu kénnen, werden
Simulationen in der Programmier- und Entwicklungsumgebung MATLAB der Firma
"The Mathworks’ (Natick, Massachusetts, USA) durchgefiihrt. Zu diesem Zweck er-
folgt eine Uberfithrung der Leiterbahnstrukturen der einzelnen Spulenelemente in
eine vektorielle Form, so dass die korrespondierenden Feldverteilungen mit Hilfe der
Gleichungen aus Abschnitt 4.1.1 ermittelt werden kénnen. Als grundlegende Geo-
metrie seien hierzu flache, quadratische Elemente mit einer Kantenlédnge von 10 cm
benutzt. Zudem bleibt im Zuge der vorausgesetzten Dominanz des Probenrauschens
das Rauschen der einzelnen Spulenelemente unberiicksichtigt.

8.2.1. Intrinsisches SNR

Im Folgenden sei die rdumliche Verteilung der B;-Felder eines einzelnen flachen Spu-
lenelements (Abb. 8.1a) mit der eines Quadratur-Arrayelements aus Abbildung 8.1b
verglichen. Die Simulation der Bj-Feldverteilungen erfolgt in einer 10 cm auf 10 cm
groflen Bildgebungsschicht innerhalb des Probenvolumens, die senkrecht zur flachen
Einzelspule ausgerichtet und in der selben Ebene wie das aufrecht stehende Element
positioniert ist (vgl. Abb. 8.3). Aus dem Vergleich der auf diese Weise erhaltenen
Bi-Felder wird der lokale Zugewinn an Spulenempfindlichkeit durch die zusétzlich
senkrecht angeordnete Oberflichenspule im Quadratur-Arrayelement bestimmt und
entsprechend der Gewinn an intrinsischem SNR ermittelt. Eine Durchfithrung dieser
Simulationen fiir eine zunehmende Hohe der aufrecht stehenden Einzelspule von 1 ¢m
bis zu 20 cm zeigt den generellen Einfluss der Eindringtiefe des zusétzlichen B;-Feldes
auf den mittleren Empfindlichkeitsgewinn in der Bildgebungsschicht.

Fiir eine genauere Evaluierung der Auswirkung verschiedenartiger Elementhchen
werden die B;-Feldverteilungen der kombinierten Einzelspulen sowie die ortsabhéngi-
ge Verbesserung des Signal-Rausch-Verhéltnisses fiir Hohen von 1 cm, 5 cm, 10 cm
und 20 cm explizit untersucht. Die einzelnen Bj-Feldkarten der beiden Spulenele-
mente sind hierbei auf den jeweiligen Maximalwert normiert, um auf diese Weise
einen besseren Vergleich ihrer Lokalisierung zu ermoglichen. Der ortsabhéngige SNR-
Gewinn in der Bildgebungsschicht wird indes aus dem Verhéltnis der unverédnderten
Bi-Feldverteilungen bestimmt. Zur Korrektur der Auswirkung nahe der Leiterbahn
der Spulenelemente auftretender hoher B;-Feldspitzen ist das Maximum des SNR-
Gewinns hierbei auf den theoretisch erzielbaren Maximalwert einer Quadraturspule
mit homogener B;-Feldcharakteristik von 1,41 beschrinkt [43,44].

Abbildung 8.2 zeigt zunéchst die Verbesserung des Signal-Rausch-Verhéltnisses im
Mittel iiber der gesamten Bildgebungsschicht bei Verwendung eines Quadratur-Array-
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Abbildung 8.2. — Verbesserung des mittleren SNRs in einer 10 cm auf 10 cm abmes-
senden sagittalen Bildgebungsschicht (vgl. Abb. 8.3), welches durch die Verwendung ei-
nes Quadratur-Arrayelements (Abb. 8.1d) im Verhdiltnis zu dem SNR eines einzelnen,
flachen Spulenelements (Abb. 8.1c) erzielt wird. Der SNR-Gewinn ist in Abhingigkeit
der Hohe h des hinzugefiigten, senkrecht stehenden Spulenelements dargestellt.

elements. Somit ist durch das Einbringen eines zusétzlichen senkrechten Spulenele-
ments ein deutlicher SNR-Gewinn von bis zu 29 % zu erzielen. Dieser féllt auch bei
geringen Elementhchen von bis zu 5 em mit einem Wert von 25 % iiberaus deutlich
aus, wiahrend eine Steigerung der Hohe von 5 cm auf 20 cm nur noch einen Mehr-
gewinn von 4 % mit sich bringt. Ein SNR-Gewinn von 41 % kann hingegen nicht
erreicht werden, wie er fiir Einzelspulen theoretisch zu erwarten ist, deren B;-Felder
tiber das Probenvolumen homogen sind und senkrecht aufeinander stehen [168].

Die Griinde fiir den im Vergleich hierzu geringer ausfallenden SNR-Gewinns bei
der Verwendung von Quadratur-Arrayelementen zeigen die in den Abbildungen 8.3
bis 8.6 dargestellten Bj-Feldverteilungen und die ortliche Verbesserung des intrinsi-
schen Signal-Rausch-Verhéltnisses in der Bildgebungsschicht. Anhand der normierten
B;i-Feldverteilungen fiir die waagrechten und senkrechten Einzelspulen ist erkennbar,
dass bei den aufrecht stehenden Elementen anstatt des Hauptanteils des B;-Feldes
das Streufeld fiir eine NMR-Bildgebung benutzt wird. Dieses besitzt verglichen mit
dem Hauptfeld der flachen Elemente eine geringere Eindringtiefe, wodurch ein SNR-
Gewinn hauptséchlich in Nédhe der Leiterbahnstruktur erzielt wird. Diese Eindring-
tiefe kann allerdings durch eine Vergréferung der Hohe des senkrechten Elements
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Abbildung 8.3. — Mitte: Normierte Bi-Feldverteilungen des links dargestellten

Quadratur-Arrayelements. Hierbei ist das senkrechte Element in blau und die Bild-

gebungsschicht in rot dargestellt. rechts: Ortsabhdingige Verbesserung des SNRs bei

Verwendung des links dargestellten Quadratur-Arrayelements im Vergleich zu den Er-

gebnissen fiir das gewdhnlich einzeln verwendete, waagrechte Spulenelement. Die Héhe
des senkrechten Elements betrdgt in diesem Fall h = 1 cm.
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Abbildung 8.4. — Normierte Bi-Feldverteilungen und ortsabhingige Verbesserung des
SNRs fiir das links dargestellte Quadratur-Arrayelement mit einem aufrecht stehenden
Spulenelement der Héhe h = 5 cm.

gesteigert werden. So sorgt eine Zunahme der Elementhohe von 1 cm auf 5 ¢cm auch in
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Abbildung 8.5. — Normierte B;-Feldverteilungen und ortsabhdingige Verbesserung des
SNRs fiir das links dargestellte Quadratur-Arrayelement mit einem aufrecht stehenden
Spulenelement der Héhe h = 10 cm.
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Abbildung 8.6. — Normierte B;-Feldverteilungen und ortsabhingige Verbesserung des
SNRs fiir das links dargestellte Quadratur-Arrayelement mit einem aufrecht stehenden
Spulenelement der Héhe h = 20 cm.

Regionen der Bildgebungsschicht zu einem verbesserten Signal-Rausch-Verhéltnis, die
weiter als 4 cm von der Arraystruktur entfernt sind (Abb. 8.3+8.4). Dennoch kann die
Reichweite des B;-Feldes der aufrechten Einzelspule nicht beliebig gesteigert werden,
was die Ergebnisse fiir Elementhchen von 10 cm und 20 cm zeigen (Abb. 8.5+8.6).
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Die Vergroflerung der Hohe fiihrt in diesen Féllen nur noch zu einer kaum merkli-
chen Verbesserung der Eindringtiefe des Streufeldes. Dementsprechend ist fiir eine
Verbesserung des intrinsischen SNRs um mehr als 25 % ein zusétzliches, senkrecht
angeordnetes Spulenelement mit einer Hohe ausreichend, die der halben Kantenlédnge
der gewdhnlichen, flachen Einzelspule in einer Arraystruktur entspricht.

8.2.2. Eignung fiir parallele Bildgebung

Neben der Verbesserung des intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnisses beeinflusst
die Verwendung zusétzlicher, aufrecht stehender Einzelspulen auch die Sensitivitéts-
verteilung eines Spulenarrays und somit dessen Eignung fiir die parallele NMR-
Bildgebung.

Diese FEigenschaft soll im Folgenden durch den Vergleich simulierter Geometrie-
faktor-Karten einer gewohnlichen 4-Kanal Phased-Array Spule (Abb. 8.1¢) und eines
8-Kanal Spulenarrays evaluiert werden, das aus vier aneinander gereihten Quadratur-
Elementen aufgebaut ist (Abb. 8.1d). Beide Phased-Array Spulen sollen in diesem Fall
zur Untersuchung der menschlichen Wirbelséule (spine array) eingesetzt werden. Die
Bestimmung der lokalisierten g-Faktorwerte erfolgt wiederum iiber die Ermittlung der
Bi-Feldverteilung fiir die entsprechenden Spulenarrays in einer vorgegebenen Bildge-
bungsschicht durch das Probenvolumen. Der so erhaltene Datensatz wird entlang
einer gewdhlten Raumrichtung um den jeweiligen Beschleunigungsfaktor kiinstlich
reduziert, um im Anschluss mittels der intrinsischen Ortsinformation im Spulenarray
und einem klassischen SENSE-Algorithmus [11] wieder auf die Originalgréfie rekon-
struiert zu werden.

In Anlehnung an géngige klinische Untersuchungsbedingungen wird fiir die Simu-
lationen eine Bildgebungsschicht mit einer Lénge von 40 cm und einer Héhe von
10 cm verwendet. Diese ist senkrecht zu den waagrechten Spulenelementen direkt
unterhalb der Arraystruktur positioniert (vgl. Abb. 8.8) und entspricht somit einer
zentralen, sagittalen Bildgebungsschicht wihrend einer NMR-Untersuchung. In dieser
Konfiguration werden g-Faktorkarten fiir beide Arraygeometrien (Abb. 8.1c4+d) mit
Beschleunigungen von R = 2 bis R = 4 in Richtung der z-Achse simuliert. Aus dem
inversen Verhéaltnis der so ermittelten g-Faktorverteilungen kann die Verdnderung der
Kodiereigenschaften aufgrund der zusétzlich eingebrachten, senkrechten Spulenele-
mente bewertet werden. Auf diese Weise wird der generelle Einfluss unterschiedlicher
Elementhohen auf eine potentielle Verbesserung des mittleren Geometriefaktors in
der Bildgebungsschicht in Abhéngigkeit des jeweiligen Beschleunigungsfaktors unter-
sucht.

Eine genauere Evaluierung der durch den Einsatz von Quadratur-Arrayelementen
hervorgerufenen Verdnderungen in der Sensitivitdtsverteilung erfolgt mittels einer
expliziten Gegeniiberstellung der g-Faktorkarten beider Phased-Array Spulen (Abb.
8.1c+d) fiir alle Beschleunigungen bei einer festen Hohe von A = 5 cm. Uberdies sei
der Einfluss unterschiedlich hoher, senkrechter Spulenelemente auf die Kodiereigen-
schaften in der Bildgebungsschicht betrachtet. Hierzu wird die lokale Verbesserung
der Geometriefaktoren aus dem inversen Verhaltnis der g-Faktorkarten der beiden Ar-
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raygeometrien ermittelt, die fiir eine Beschleunigung von R = 4 und Elementhéhen
von 1 cm, 5 cm, 10 cm und 20 cm berechnet werden.

Das intrinsische Signal-Rausch-Verhéltnis eines gewohnlichen, flachen Spulenele-
ments mit einer Grofle von 10 cm auf 10 cm wird in der Regel durch das Rauschen der
Probe dominiert. Erst bei Einzelspulen mit wesentlich kleinerer Fléche ist dies nicht
mehr gegeben und das Rauschen der Elementstruktur kann nicht mehr vernachléssigt
werden. Aus diesem Grund soll die Verbesserung der lokalen Geometriefaktoren durch
die Verwendung von Quadratur-Arrayelementen auch fiir kleinere Arraygeometrien
untersucht werden. Hierfiir werden die Phased-Array Spulen aus Abbildung 8.1c+d
schrittweise derart verkleinert, dass die waagrechten Elemente jeweils Grofien von
8x8 cm?, 6x6 cm?, 4x4 cm? sowie 2x2 cm? bei konstant gehaltener Elementanzahl be-
sitzen. Entsprechendes gilt auch fiir die untersuchten Bildgebungsschichten, fiir deren
Abmessungen von 36x8 cm?, 24x6 cm?, 16x4 cm? und 6x2 cm? jeweils die ortlichen
Verbesserung der Geometriefaktoren bestimmt werden.

Existiert allerdings keine Beschriankung zur Verkleinerung der gewdhnlichen, fla-
chen Spulenelemente durch eine geforderte Probenrauschdominanz, stellt sich die Fra-
ge, ob fiir diesen Fall ein 8-Kanal Arraydesign aus vier Quadratur-Elementen oder
eines aus acht in Reihe angeordneten Einzelspulen die geeignetere Arraygeometrie
darstellt (vgl. Abb. 8.11). Dies soll durch einen Vergleich simulierter g-Faktorkarten
in einer abermals 40 cm auf 10 cm messenden, sagittalen Bildgebungsschicht fiir Be-
schleunigungsfaktoren von R = 4 und R = 5 und einer Elementhéhe von A = 5 cm
evaluiert werden.

In Abbildung 8.7 ist zunédchst die Verbesserung des mittleren Geometriefaktors in
Abhéngigkeit der Elementhohe A bei unterschiedlichen Beschleunigungen R darge-
stellt. Fiir den Fall einer um den Faktor R = 2 oder R = 3 beschleunigten parallelen
NMR-Bildgebung wird ein nahezu optimaler g-Faktorwert von 1 erreicht. Entspre-
chend ist hier eine positive Beeinflussung der Kodiereigenschaften des Spulenarrays
durch zusétzliche, senkrecht angeordnete Einzelspulen nicht méglich. Sind allerdings
fiir die klinische Routine NMR-Untersuchungen mit einem Beschleunigungsfaktor
von R = 4 angestrebt, so kann bei diesen Applikationen der mittlere Geometriefak-
tor in der untersuchten Bildgebungsschicht durch die Verwendung von Quadratur-
Arrayelementen um iiber 20 % verbessert werden. In Analogie zur Evaluierung des
intrinsische Signal-Rausch-Gewinns stellt sich mit 24 % schon bei einer relativ klei-
nen Elementhdhe von & = 5 cm die nahezu maximale Verbesserung des g-Faktors ein.
Entsprechend beeinflusst eine weitere Vergroflerung der aufrechten Elemente auf eine
Hohe von bis zu h = 20 cm die Kodierfihigkeiten der Phased-Array Spule nur noch
marginal.

Eine explizite Betrachtung der g-Faktorverteilung fiir beide Arraygeometrien in
Abbildung 8.8 unterstreicht gleichermaflen, dass die rdumliche Sensitivitédtsvertei-
lung der waagrechten Spulenelemente alleine eine nahezu verlustfreie Rekonstruktion
um den Faktor R = 2 oder R = 3 beschleunigter NMR-Bildgebungsdaten zulésst.
Die zusétzlichen senkrechten Einzelspulen fithren zwar zu einer relativen Verringe-
rung der auftretenden g-Faktorwerte, was bei einem mittleren Geometriefaktor von
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Abbildung 8.7. — Verbesserung des mittleren g-Faktors in der ausgewdhlten Bildge-
bungsschicht, ermittelt aus dem inversen Verhdltnis der g-Faktorkarten der Spulenar-
rays aus Abbildung 8.1c+d. Die Verbesserung wurde in Abhdngigkeit der Elementhdhe h
der senkrechten Finzelspulen fiir unterschiedliche Beschleunigungsfaktoren R bestimmd.

nahezu eins allerdings nicht von Bedeutung ist. Im Fall einer parallelen Bildgebung
mit einem Beschleunigungsfaktor von R = 4 sind allerdings in der g-Faktorkarte der
flachen Phased-Array Spule (Abb. 8.1¢c) extrem hohe Werte nahe der Arraystruktur
und besonders unter den gemeinsamen Leiterbahnen benachbarter Spulenelemente zu
beobachten. Dies wiirde bei der Rekonstruktion des NMR-Bildgebungsdatensatzes zu
einem lokal stark reduzierten Signal-Rausch-Verhéltnis fithren. Durch die Verwendung
zusétzlicher aufrecht stehender Einzelspulen konnen jedoch weitere Sensitivitédten in
die Phased-Array Spule eingebracht werden, die insbesondere in der Néhe der Ar-
raystruktur eine deutliche Verbesserung der Geometriefaktoren nach sich ziehen. Auf
diese Weise kann das Auftreten hoher g-Faktorwerte vermieden und somit NMR-
Anwendungen mit einer Beschleunigung von R = 4 moglich gemacht werden.

Die in Abbildung 8.9 dargestellten Ergebnisse veranschaulichen zudem den Ein-
fluss der fiir die senkrechten Elemente gewéahlten Hohe auf die lokale Verbesserung
der g-Faktoren. Hierbei ist die positive Beeinflussung der Kodierfahigkeit des Spulen-
arrays in Bereichen kurz unterhalb der gemeinsamen Leiterbahnen der waagrechten
Spulenelemente durch die zusétzlichen Sensitivitdten der senkrechten Einzelspulen
deutlich zu erkennen. Diese zeigen sich allerdings als weitestgehend unabhéngig von
der jeweiligen Elementhohe. Bei einer gewéhlten Hohe von 1 cm tritt eine Verbesse-
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8. Quadratur-Element Wirbelsdulenarray

Abbildung 8.8. — Verteilung der Geometriefaktorwerte fir die Arraygeometrien aus
Abbildung 8.1c+d in einer sagittalen Bildgebungsschicht (rot) fiir unterschiedliche Be-
schleunigung R in z-Richtung.

rung der Sensitivitdtsverteilung bis zu einer Entfernung von ungefdhr 3 cm von der
Arraystruktur ein, wihrend mit einer Elementhéhe von 5 cm diese auf eine Tiefe
von rund 5 cm gesteigert werden kann. Eine Verwendung gréferer, aufrechter Einzel-
spulen fiihrt hingegen nur noch zu einer kaum ersichtlichen, positiven Verédnderung
der lokalen Geometriefaktoren. Demzufolge stellt sich eine Hohe von 5 cm oder ent-
sprechend die halbe Kantenldnge der waagrechten Spulenelemente als ausreichende
Elementhohe heraus, um eine nahezu optimale Steigerung der Sensitivitédtsverteilung
und somit der Kodierfdhigkeiten einer flachen Phased-Array Spulengeometrie (Abb.
8.1c) zur Untersuchung des menschlichen Riickenmarks zu erzielen.

Der Gewinn an intrinsischen Ortsinformationen durch die Verwendung von Quadra-
tur-Elementen in Phased-Array Spulen ist fiir den Fall kleinerer Arraygeometrien in
Abbildung 8.10 dargestellt. Die Ergebnisse zeigen den Vorteil zusétzlicher senkrechter
Spulenelemente unabhéngig von einer Verkleinerung der untersuchten Arraystruktur.
Die Verbesserung der Kodiereigenschaften des Spulenarrays wird durch zusétzliche
lokale Spulensensitivitéaten erzielt, deren raumliche Profile gleichermafien mit der Geo-
metrie der Phased-Array Spulen skalieren. Folglich kann die Gréfle der Quadratur-
Elemente ohne Nachteile fiir die parallele NMR-Bildgebung an die jeweilige Appli-
kation angepasst werden. Fiir eine optimale Arraystruktur sollten die waagrechten
Spulenelemente so grof3 gewéhlt sein, dass sie die Bedingung der Probenrauschdomi-
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Abbildung 8.9. — Lokale Verbesserung der Geometriefaktoren durch die Verwen-
dung von Quadratur-Arrayelementen fiir eine Beschleunigung von R = j entlang der
z-Richtung ermittelt aus dem inversen Verhdltnis der g-Faktorkarten der grundlegenden
Arraystrukturen aus Abbildung 8.1c+d. Untersucht wurde die in Abbildung 8.8 beschrie-
bene Arraygeometrie fiir unterschiedliche Elementhohen h.

nanz gerade noch erfiillen. Aus der so ermittelten minimal erforderlichen Grofle der
flachen Einzelspulen ergibt sich die maximal Anzahl an Quadrartur-Arrayelementen,
die unmittelbar iiber dem interessierenden Probenvolumen angeordnet ein optimales
SNR sowie deutlich verbesserte Kodiereigenschaften aufgrund der senkrechten Spu-
lenelemente zur Verfiigung stellen.

In Abbildung 8.11 ist indes die aus vier Quadratur-Elementen bestehende Phased-
Array Spule mit einer sich aus acht flachen Spulenelementen zusammensetzenden Ar-
raygeometrie unter der Voraussetzung verglichen, dass eine Verkleinerung der waag-
rechten Einzelspulen trotz geforderter Probenrauschdominanz moglich ist. Letztere
bietet entsprechend den Vorteil sich ldngs der z-Richtung stérker unterscheidender
Spulensensitivitaten, was zu geringeren Geometriefaktoren und somit zu besseren
Kodiereigenschaften fiir eine vierfach beschleunigte NMR-Bildgebung fiihrt. Zudem
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Abbildung 8.10. — Lokale Verbesserung der Geometriefaktoren durch die Verwen-
dung von Quadratur-Arrayelementen fiir eine Beschleunigung von R = j entlang der
z-Richtung ermittelt aus dem inversen Verhdiltnis der g-Faktorkarten der Arraystruktu-
ren aus Abbildung 8.1c+d. Untersucht wurde die in Abbildung 8.8 beschriebene und bei
konstanter Elementanzahl auf kleinere Grundflichen fiir die waagrechten Elemente von
S8cemx8cem, 6 cmx 6 cm, 4 cm x 4 cm sowie 2 cm x 2 c¢cm skalierte Arraygeometrie.

sind sogar parallele Bildgebungsexperimente mit Beschleunigungsfaktoren R = 5 rea-
lisierbar, welche, wie die g-Faktorkarten zeigen, mit einem Spulenarray bestehend aus
vier Quadratur-Elementen nicht umzusetzen sind.

Demzufolge miissen beim Design von Phased-Array Spulen fiir lokalisierte Proben-
volumina mit vielen einzelnen Spulenelementen zwei konkurrierende Verlustmecha-
nismen beriicksichtigt und gegeneinander abgewogen werden. Dies ist zum Einen der
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Abbildung 8.11. — Gegeniiberstellung der g-Faktorkarten der links dargestellten Ar-
raykonfigurationen mit Elementhohen von h = 5 cm fiir Beschleunigungsfaktoren von
R =4 und R = 5 in einer sagittalen Bildgebungsschicht von 40 cm x 10 cm.

durch hohe Geometriefaktoren bei der Rekonstruktion paralleler NMR-Bildgebungs-
datensitze hervorgerufene zusétzliche Rauschbeitrag (vgl. (5.20)), sowie zum Anderen
eine Reduktion des intrinsischen Signal-Rausch-Verhéltnisses der Einzelspulen durch
einen erhohten, nicht mehr zu vernachliassigenden Anteil des Spulenrauschens.

Im konkreten Fall wird das mittlere, intrinsische SNR der Phased-Array Spule aus
Abbildung 8.1d in der ausgewéhlten Bildgebungsschicht bei einem Beschleunigungs-
faktor von R = 4 entlang der z-Richtung aufgrund erhohter g-Faktorwerte auf 42 %
reduziert. Nach experimentellen Erfahrungen betriagt der Giitenabfall der hierbei ver-
wendeten Einzelspulen der Quadratur-Arrayelemente im Mittel ungeféhr 3 (vgl. Abs.
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2.3). Féllt dieser jedoch durch einen hoheren Rauschbeitrag der Einzelspule in Fol-
ge ihrer kleineren Elementflichen in einer Arraygeometrie aus acht flachen, in Reihe
angeordneten Spulenelementen auf einen Wert von 2,5 ab, so wére der Verlust an
intrinsischem SNR zu dem durch die erhohten Geometriefaktoren hervorgerufenem
aquivalent. Die ineffizienteren Spulenelemente wiirden indes auch bei einer nicht be-
schleunigten NMR-Bildgebung zu einer Reduktion des Signal-Rausch-Verhéltnisses
fithren, weshalb der Arrayaufbau aus vier Quadratur-Elementen fiir Applikationen
im Allgemeinen die bessere Wahl darstellt.

8.3. Experimentelle Umsetzung

Nachdem durch Simulationen die Vorteile einer Verwendung von Quadratur-Array-
elementen in Phased-Array Spulen mit potentiell vielen Einzelspulen zur Untersu-
chung lokalisierter Probenvolumina aufgezeigt wurden, sollen im Weiteren die cha-
rakteristischen Eigenschaften einer derartigen Arraystruktur experimentell evaluiert
werden.

8.3.1. Aufbau und Charakterisierung

Zu diesem Zweck wird zunéchst der Aufbau einer 8-Kanal Phased-Array Spule be-
schrieben, deren Layout vom Prinzip her der Arraykonfiguration aus Abbildung 8.1d
entspricht, und ihre elektrischen Eigenschaften auf der Messbank charakterisiert.

In diesem Fall kommen fiir die waagrechten Spulenelemente jedoch kreisformige,
abgeschirmte Einzelspulen zur Anwendung [109], da diese aufgrund ihres Designs eine
hohe Isolation zu benachbarten Spulen aufweisen und so ohne zusétzliche Entkopp-
lungsmechanismen eine enge Positionierung der Spulenelemente in der Arraystruktur
ermoglichen. Die Elemente bestehen im Einzelnen aus einer ringformigen Leiterbahn
mit einer Breite von 7 mm und einem Innendurchmesser von 10 ¢m, welche in einem
Abstand von 7 mm von einem weiteren konzentrischen Leiterbahnring der Breite
1 mm als Abschirmung umgeben wird (Abb. 8.12). Fiir die aufrecht stehenden Spu-
lenelemente werden hingegen gewohnliche, rechteckige Oberflachenspulen verwendet,
die ebenso eine Leiterbahnbreite von 7 mm und eine duflere Lange von 10 cm besitzen.
Die Elementhohe wird indes auf 5 cm beschrankt, um den beanspruchten Bauraum
gering zu halten und auf diese Weise ein moglichst kompaktes Arraygehéuse realisie-
ren zu konnen. Zudem sind durch die Verwendung gréflerer Elementhchen nach den
Simulationensergebnissen keine signifikanten Verbesserungen des intrinsischen SNRs
oder der Kodiereigenschaften der Phased-Array Spule zu erreichen.

Alle Spulenelemente der Arraystruktur wurden aus kupferbeschichteten FR4-Leiter-
platten geétzt. Die waagrechten Einzelspulen sind innerhalb des Spulenarrays mit
einem Abstand von 4 mm zwischen den Abschirmungsringen in einer Reihe angeord-
net. Die senkrechten Elemente sind gleichermafien hintereinander jeweils mittig zu
den waagrechten Einzelspulen in Richtung der langen Arrayachse positioniert (Abb.
8.12). Hierbei erlaubt die mechanische Fixierung ein leichtes Kippen der aufrecht ste-
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henden Elemente zur Feineinstellung der Isolation zwischen den beiden Einzelspulen
eines jeden Quadratur-Arrayelements.

Uberdies sind alle Spulenelemente mit aktiven Sperrkreisen ausgestattet, um die
reinen Empfangselemente wihrend einer Applikation der Sendeleistung vollstéandig
wegschalten zu konnen und eine Fokussierung des Sendefeldes zu vermeiden (Abb.
8.13). Hierdurch wird sowohl eine Beschiddigung der Phased-Array Spule als auch eine
mogliche Verletzung des Patienten verhindert. Der Einsatz rauscharmer Vorverstérker
in unmittelbarer Ndhe der einzelnen Elementstrukturen sorgt fiir eine Optimierung
des erzielbaren Signal-Rausch-Verhéltnisses und fiir eine Verbesserung der Isolation
zwischen den Einzelspulen innerhalb des Spulenarrays.

Eine anschliefende Charakterisierung der elektrischen Eigenschaften der auf die-
se Weise aus vier einzelnen Quadratur-Elementen aufgebauten Phased-Array Spule
erfolgt mit den in Anhang A.3 beschriebenen Messmethoden. Unter Beladung des
Spulenarrays durch die Phantome aus Abbildung A.1c werden zunéchst Giitefakto-
ren (vgl. Abs. 2.3) sowie die iiber das Ankoppelnetzwerk erreichte Anpassung der
Einzelspulen an die 50 2 Impedanz der Anschlussleitungen mit Hilfe einer Reflexi-
onsmessung vor den Vorverstirkern evaluiert. Ferner gibt ein Vergleich der Trans-
missionskurve eines Spulenelements hinsichtlich des Signalabfalls auf der Resonanz-
frequenz im zu- und im weggeschalteten Zustand Auskunft, wie effizient die entspre-
chenden aktiven Entkopplungsnetzwerke arbeiten. Zur Validierung einer hinreichend
guten Entkopplung aller Einzelspulen innerhalb der Arraystruktur wird die Isolati-
on zwischen den jeweils benachbarten Spulenelementen iiber die Durchfithrung von
Transmissionsmessungen bestimmt. Als letztes erfolgt eine Uberpriifung der Phasen-
beziehung zwischen der Einzelspule und ihrem rauscharmen Vorverstéarker und somit
der Richtigkeit der eingestellten Vorverstiarkerentkopplung anhand der in Anhang A.3

Abbildung 8.12. — Experimentelle §-Kanal Phased-Array Spule zur Untersuchung
der menschlichen Wirbelsdule. Das Spulenarray ist aus vier einzelnen Quadratur-
Arrayelementen aufgebaut.
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Abbildung 8.13. — Aufbau einer 8-Kanal Phased-Array Spule bestehend aus wvier
Quadratur-Arrayelementen zur Untersuchung der menschlichen Wirbelsdule. Jedes Spu-
lenelement ist diber ein Ankoppelnetzwerk (Ankopp) an die 50 Q Leitungsimpedanz an-
gepasst. Dieses beinhaltet auch die aktiv schaltbaren Sperrkreise. Fin Phasenschieber
sorgt fiir die phasenrichtige Anpassung der Vorverstirker (VV) an die Spulenelemente.

Element Beﬂexion Wirkl.mg akt. Entk.
bei 63,6 MHz bei 63,6 MHz
1 -31 dB -39 dB
2 -28 dB -40 dB
’ -37 dB -43 dB
4 -24 dB -51 dB
5 -36 dB -45 dB
0 -33 dB -44 dB
7 -34 dB -43 dB
8 28 dB 42 dB

Tabelle 8.1. — Zusammenfassung der fir die Spulenelemente des 8-Kanal Phased-
Arrays ermittelten Reflexionswerte bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz sowie der
erzielten Isolation durch die aktive Entkopplungskreise im Sendefall. Fiir die Messun-
gen wurde das Beladungsphantom aus Abbildung A.1c benutzt. Die Nummerierung der
Elemente entspricht derjenigen aus Abbildung 8.13.

dargestellten Messmethode.

Die in Tabelle 8.1 zusammengefassten Resultate zeigen, dass alle Spulenelemen-
te der 8-Kanal Phased-Array Spule bei einer dem menschlichen Koérper dquivalen-
ten Beladung (Abb. A.1c) mit Reflexionswerten von weniger als -24 dB bei der Ar-
beitsfrequenz an die Leitungsimpedanz von 50 €2 angepasst sind. Auf diese Weise
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Bl I[solation Isolation

emente ohne VV [dB]  mit VV [dB]
Quadratur-Elemente 1-2 -26 -

3-4 -29 -

5-6 -32 -

7-8 -28 -
waagrechte Elemente 1-3 -9 -24

3-5 -10 -27

5-T7 -9 -20
senkrechte Elemente 2-4 -6 -22

4-6 -6 -20

6-8 -6 -25
Tabelle 8.2. — Zusammenfassung der Isolationswerte fiir die Spulenelemente der

8-Kanal Phased-Array Spule. Die Isolationswerte sind zum Finen ohne den Einsatz
von Vorverstirken und zum Anderen unter Beriicksichtigung der zusdtzlichen Ent-
kopplung durch spulennahe, rauscharme Vorverstirker gezeigt. Die Nummerierung der
Elemente entspricht derjenigen aus Abbildung 8.13.

ist ein hinreichend guter Impedanziibergang zwischen Ankoppelnetzwerk und Vor-
verstirkereingang erreicht, so dass die Impedanz am Eingang des Vorverstéarkers auf
den fiir ein rauscharmes Arbeiten des verwendeten Transistors erforderlichen Impe-
danzwert transformiert wird (vgl. Abs. 4.1.3). Mit einem mittleren Giitenabfall von
180 zu 65 fiir die waagrechten Spulenelemente und 175 zu 100 fiir die senkrechten
Elemente ist auch die in den Simulationen vorausgesetzte Dominanz des Probenrau-
schens erfiillt.

Wihrend der Applikation der Anregungspulse sorgen indes die aktivierten Sperr-
kreise fiir eine Reduktion sédmtlicher in den Spulenkreisen induzierter Spannungen um
mehr als -39 dB. Folglich tritt nur ein kleiner Teil der induzierten HF-Stréme von we-
niger als 1 % tatséchlich in den Leiterschleifen auf. Der Grofiteil wird vielmehr in den
Entkopplungskreisen in Warme umgewandelt. Zudem féllt die aktive Entkopplung
mit Werten von unter -39 dB deutlich besser aus als der bei NMR~Anwendungen all-
gemeinhin fiir die Signalabschwéchung geforderte Grenzwert von mindestens -20 dB.

Aus den in Tabelle 8.2 angefiihrten Ergebnissen fiir die Isolation benachbarter
Spulenelemente in der 8-Kanal Phased-Array Struktur ist zu erkennen, dass die zwei
Einzelspulen innerhalb eines jeden Quadratur-Elements aufgrund ihrer rechtwinkligen
Positionierung mit Werten von unter -26 dB in hohem Mafle geometrisch voneinan-
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der entkoppelt sind. So wurde hier auf eine explizite Evaluierung der zusétzlichen
Elementisolation durch die rauscharmen Vorverstirker verzichtet, da sich die Ergeb-
nisse zudem im Rauschen verlieren (vgl. Anh. A.3). Benachbarte waagrechte sowie
senkrechte Einzelspulen weisen hingegen mit Isolationswerten von -6 dB bis -10 dB
untereinander keine ausreichend gute geometrische Entkopplung auf. In diesen Féllen
verbessert abermals der Einsatz rauscharmer Vorverstérker (Rauschzahl < 0,6) die
Isolation zwischen nebeneinander positionierten Einzelspulen auf Werte von unter
-20 dB. Somit ist eine hinreichend gute Entkopplung aller Spulenelemente der 8-Kanal
Phased-Array Spule erzielt.

8.3.2. Evaluierung im NMR-System

Es seien entsprechend die Verbesserung der Empfindlichkeit und der Kodiereigen-
schaften des Spulenarrays aus Abbildung 8.12 als Folge der zusétzlichen senkrechten
Einzelspulen im NMR-System evaluiert.

Zu diesem Zweck werden zunichst NMR-Untersuchungen am Siemens Extremi-
tatenphantom aus Abbildung A.1d durchgefiihrt. Die Aufnahme einer zentralen sa-
gittalen Schicht durch das Beladungsphantom mittels einer 2D FLASH NMR-Bild-
gebungssequenz [9] gestattet hierbei eine Charakterisierung der Sensitivitéatsprofile
der einzelnen Spulenelemente der 8-Kanal Phased-Array Struktur. In den so gewon-
nenen NMR-Bildern ist auch eine potentielle Kopplung des NMR-Signals und somit
eine unerwiinschte Wechselwirkung zwischen den Einzelspulen erkennbar.

Die Aufnahme des jeweils von den Spulenelementen empfangenen Rauschens erfolgt
iiber eine erneute Durchfithrung der gleichen FLASH-Bildgebungssequenz allerdings
ohne ein Senden des Anregungspulses. Die auf diese Weise ermittelten Rauschda-
ten werden in die Programmier- und Entwicklungsumgebung MATLAB eingelesen,
um hier das Maf} ihrer Korrelation zu bestimmen und die Ergebnisse in Form einer
Rauschkorrelationsmatrix zusammenzufassen (vgl. (4.23), (4.24)).

Uberdies kann aus den Rauschinformationen unter Einbeziehung der aufgenomme-
nen Sensitivitiatsprofile das lokale Signal-Rausch-Verhéltnis fiir unterschiedliche Kom-
binationen der Spulenelemente innerhalb der Arraygeometrie mittels einer sogenann-
ten bootstrap Statistik [169] bestimmt werden. Entsprechend wird auch die Verbesse-
rung des ortlichen SNRs aufgrund der Verwendung von Quadratur-Arrayelementen
aus dem Verhéltnis der berechneten Signal-Rausch-Karten fiir die gesamte 8-Kanal
Phased-Array Spule und einer Arraykonfiguration ermittelt, bei der nur die waag-
rechten Elemente fiir die Detektion des NMR-Signals eingesetzt werden.

Eine Bewertung der Kodiereigenschaften der 8-Kanal Phased-Array Spule zur Un-
tersuchung der menschlichen Wirbelsaule ist gleichermafien {iber die rdumlichen Sen-
sitivitdten der einzelnen Spulenelemente moglich. Hierzu werden in Analogie zu den
Simulationen aus Abschnitt 8.2.2 die aufgenommenen Datensétze der 2D FLASH
NMR-Bildgebung in MATLAB nachtréiglich um einen Faktor R = 4 entlang der z-Richtung
beschleunigt und im Anschluss durch eine einfache SENSE-Routine [11] wieder rekon-
struiert. Auf diese Weise erfolgt zudem die Berechnung von g-Faktorkarten fiir die aus
vier Quadratur-Arrayelementen aufgebaute 8-Kanal Phased-Array Spule sowie fiir ei-
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ne Arraystruktur, die alleine aus den vier waagrechten Spulenelementen besteht. Fiir
einen Vergleich der Kodiereigenschaften der unterschiedlichen Arraygeometrien wird
der maximale und mittlere Geometriefaktor sowie die Verteilung der auftretenden
g-Faktorwerte in der untersuchten Bildgebungsschicht bestimmt.

Nach dieser Charakterisierung der 8-Kanal Phased-Array Spule mit Hilfe von Phan-
tomexperimenten im NMR-System und einer vollstindigen Uberpriifung der Funk-
tionstiichtigkeit aller elektrischen Baugruppen innerhalb des Spulenarrays auf der
Messbank werden NMR-Bildgebungsexperimente an der Wirbelsédule eines gesunden
Probanden durchgefiihrt. Zur Evaluierung der Leistungsfiahigkeit der 8-Kanal Phased-
Array Spule bei Anwendungen der klinischen Routine werden mittels sogenannter
3D Spin-Echo Bildgebungssequenzen (spin echo, SE) [7,8] dreidimensionale NMR-
Datensétze unterschiedlicher Kontraste mit parallelen Beschleunigungen von R = 3
und R = 4 aufgenommen.

Die in Abbildung 8.14 dargestellten Sensitivitédtsprofile der einzelnen Spulenelemen-
te der 8-Kanal Phased-Array Spule weisen keinerlei Artefakte aufgrund von Wech-
selwirkungen zwischen den Einzelspulen auf. Dies bestétigt die auf der Messbank als
hinreichend gut charakterisierte Entkopplung der Spulenelemente der Arraystruktur.

Des Weiteren wird die gute Isolation von dem geringen Anteil an korreliertem
Rauschen zwischen den Einzelspulen unterstrichen (Abb. 8.15). Das Erreichen derart
niedriger Rauschkorrelationswerte wird gleichwohl durch die rdumlich teilweise relativ
groflen Entfernungen zwischen den Spulenelementen und den Feldorientierungen auf-
grund der senkrechten Positionierung der Einzelspulen in den Quadratur-Elementen
begiinstigt.

Neben den Sensitivitatsverteilungen der waagrechten und senkrechten Einzelspu-
len des 8-Kanal Spulenarrays zeigt Abbildung 8.16 die lokal erzielte Verbesserung
des Signal-Rausch-Verhéaltnisses durch das Einbringen aufrecht stehender Spulenele-
mente. Die auf diese Weise gesteigerte Empfindlichkeit der Phased-Array Spule ist
iiber die gesamte Tiefe des Phantoms von 10 cm zu beobachten. Besonders deutlich
féllt der Gewinn an SNR jedoch in den Bereichen unter den Ubergéingen zwischen
den waagrechten Einzelspulen aus. Die aus der Sensitivitdtskarte gut zu erkennende
stark reduzierte Empfindlichkeit der waagrechten Elemente in diesen Regionen kann
folglich durch die senkrechten Einzelspulen ausgeglichen werden.

Fiir einen Vergleich der Kodiereigenschaften sind in Abbildung 8.17 die Geometrie-
faktor-Karten fiir eine aus vier Quadratur-Elementen aufgebaute Phased-Array Spu-
le und einem aus vier flachen Einzelspulen bestehenden Spulenarray gegeniiber ge-
stellt. Auch in diesem Fall ist augenscheinlich die Verwendung zusétzlicher, senk-
rechter Spulenelemente von Vorteil. In Folge der so erzielten geringeren g-Faktoren
wird das mittlere Signal-Rausch-Verhéltnis in der Bildgebungsschicht bei einer um
Faktor R = 4 beschleunigten NMR-Bildgebung nur auf 40 % statt auf 32 % im Ge-
gensatz zu einer unbeschleunigten NMR-Untersuchung reduziert (vgl. (5.20)). Ent-
scheidender fiir ein zufrieden stellendes Ergebnis bei paralleler NMR-Bildgebung mit
einem Beschleunigungsfaktor von R = 4 ist hingegen, dass das Auftreten von ex-
trem hohen Geometriefaktoren in bestimmten Bereichen und somit Regionen fast
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Abbildung 8.14. — NMR-Bildgebung des Siemens Extremititenphantoms (Abb. A.1d)
mittels der 8-Kanal Phased-Array Spule aus Abbildung 8.12. Benutzt wurde eine
einfache 2D FLASH NMR-Bildgebungssequenz [9] zur Aufnahme einer sagittalen
Schicht in der Mitte des Probenvolumens (TE=3,77 ms; TR=7,9 ms; SL=10 mm;
FoV=117x470 mm?; Matriz=64x256 pz?). links: Einzelbilder der vier waagrechten
Spulenelemente. rechts: Einzelbilder der vier senkrechten Finzelspulen. unten: NMR-
Bild des gesamten Spulenarrays als Ergebnis einer ,sum-of-squares“-Rekonstruktion
[62] aus den acht Einzelspulenbildern.
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8.3. Experimentelle Umsetzung

Abbildung 8.15. — Rauschkorrelationsmatriz der 8-Kanal Phased-Array Spule be-
stimmt am Siemens Extremititenphantom (Abb. A.1d). Zur Aufnahme der Rausch-
daten wird eine 2D FLASH-Bildgebungssequenz ohne die Applikation eines An-
requngspulses benutzt (TE=8,77 ms; TR=7,9 ms; SL=10 mm; FoV=117x}70 mm?;
Matriz=64x256 px?). Die Korrelation in den Rauschdaten der Einzelspulenelemente
wird mit Hilfe der Entwicklungsumgebung MATLAB bestimmt, wobei die Nummerie-
rung der Elemente derjenigen aus Abbildung 8.13 entspricht.

vollstandiger Signalausloschung in den rekonstruierten NMR-Bildern vermieden wer-
den konnen. Dies wird auch an der in Form eines Histogramms dargestellten Vertei-
lung der g-Faktorwerte in der Bildgebungsschicht deutlich.

Bei der NMR-Untersuchung der Wirbelsédule eines gesunden Probanden mit der
aus vier Quadratur-Elementen aufgebauten 8-Kanal Phased-Array Spule (Abb. 8.18)
sind bei Beschleunigung von R = 3 und R = 4 keine Artefakte zu erkennen, die bei
der Rekonstruktion der reduzierten NMR-Datensétze als Folge einer schlechten Sen-
sitivitdtscharakteristik des Spulenarrays entstehen. Augenscheinlich ist hingegen die
Zunahme des Rauschens in den NMR-Bildern aufgrund einer Erhchung des Beschleu-
nigungsfaktors nach Gleichung (5.20). So tritt besonders in den vom Spulenarray
entfernten Bereichen eine Verschlechterung der Bildqualitat auf. Die Ergebnisse der
in vivo NMR-Untersuchungen weisen zudem eine starke Pragung durch die Sensiti-
vitéitsverteilung der Phased-Array Spule auf, was zu Regionen hohen NMR-Signals di-
rekt unterhalb der waagrechten Spulenelemente fiihrt sowie Gebiete geringen Signals
zwischen diesen Elementen aufgrund ihres Abstandes und der verwendeten Abschir-
mungsringe zur Folge hat. Da diese sogenannte Oberflichenspulencharakteristik zwar
typisch fiir planare Spulenarrays, aber in der klinischen Routine eher von Nachteil
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SNR - Verbesserung

Abbildung 8.16. oben: Am Siemens Extremititenphantom (Abb. A.1d)
durch eine einfache 2D FLASH-Bildgebung (TE=3,77 ms; TR="7,9 ms; SL=10 mm;
FoV=117x470 mm?; Matriz=64x256 px?) ermittelte normierte Sensitivititsverteilung
der waagrechten sowie der senkrechten Finzelspulen des 8-Kanal Spulenarrays. unten:
SNR-Verbesserung im Probenvolumen aufgrund der Verwendung zusdtzlicher, senkrech-
ter Spulenelemente im Gegensatz zu einem herkommlich flachen Arraydesign, berechnet
aus dem Verhdiltnis der lokalen Sensitivitdt einer nur aus den waagrechten Elementen
bestehenden Arraykonfiguration und des gesamten 8-Kanal Spulenarrays in der Ent-
wicklungsumgebung MATLAB.

fiir die Erstellung einer Diagnose ist, bietet beispielsweise die Bedienoberfliche des
Siemens Avanto NMR-Systems eine Moglichkeit zur softwareseitigen Normalisierung
der Messdaten (prescan normalize). Das auf diese Weise korrigierte NMR-Bild einer
sagittalen Untersuchung der menschlichen Wirbelsdule ist in Abbildung 8.19a dar-
gestellt. Fiir eine genauere Sperzifizierung von Verletzungen des Riickenmarks kann
bisweilen eine coronale Orientierung der Bildgebungsschicht von Vorteil sein, was
gleichermaflen unter Verwendung der 8-Kanal Phased-Array Spule mit einer hinléng-
lich guten Bildqualitdt im interessierenden Bereich des Probenvolumens gelingt (Abb.
8.19b).
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4-Kanal Konfiguration 8-Kanal Konfiguration
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Abbildung 8.17. — g-Faktorkarten, die in der Entwicklungsumgebung MATLAB
aus den mit einer 2D FLASH-Sequenz (TE=3,77 ms; TR=7,9 ms; SL=10 mm;
FoV=117x470 mm?; Matriz=64x256 px?) akquirierten NMR-Datensdtzen des Extre-
mititenphantoms (Abb. A.1d) fiir eine Beschleunigung von R = 4 berechnet wurden.
oben: g-Faktorverteilung fir eine Arraykonfiguration, die lediglich aus den waagrech-
ten Elementen besteht. unten: Lokale g-Faktorwerte fir das gesamte Spulenarray in-
klusive der senkrechten Elemente. Fiir beide Karten ist der mazimale und der mittlere
g-Faktorwert angegeben sowie eine Verteilung aller auftretenden g-Faktoren als Histo-
gramm, dargestellt.

8.4. Fazit

Durch das Konzept sogenannter Quadratur-Arrayelemente ist eine Verdopplung der
Elementdichte in einer Arraykonfiguration zur Untersuchung eines in einem Proben-
volumen stark lokalisierten Objekts moglich, ohne die fiir ein gutes Signal-Rausch-
Verhiltnis wichtige Dominanz der Probenverluste in den Einzelelementen des Spu-
lenarrays aufgeben zu miissen.

Die Vorteile einer derartigen Arrayelementkonfiguration konnten mit Hilfe einer
8-Kanal Phased-Array Spule gezeigt werden, die aus einem konventionellen Spulen-
array mit vier waagrechten, in einer Reihe angeordneten Einzelspulen durch das Hin-
zufiigen zusétzlicher senkrechter Spulenelemente aufgebaut wurde. Auf diese Weise
konnten acht Einzelspulen mit einer guten Isolation von unter -20 dB und mit einer
durch einen mittleren Giitenabfall von iiber 2 belegten Probenrauschdominanz auf
der gleichen Grundfiiche wie das 4-Kanal Phased-Array positioniert werden.
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R=3

Abbildung 8.18. — NMR-Bildgebung der Wirbelsiule eines gesunden Proban-
den in einer sagittalen Schicht mit einer Ty-gewichteten Mehrschicht Spin-
Echo Bildgebungssequenz (TE=148 ms; TR=1500 ms; SL=1 mm; FoV=37% mm?;
Matriz=3872x384 px?). a: Parallele Beschleunigung der NMR-Bildgebungssequenz mit
PAT-Faktor 3 (entspricht R = 8) in H-F Richtung. b: Parallele Beschleunigung der
NMR-Bildgebungssequenz mit PAT-Faktor 4 (entspricht R = 4) in H-F Richtung.

Diese zusétzlichen Einzelspulen fiihren zu einer entscheidenden Steigerung des in-
trinsischen Signal-Rausch-Verhaltnisses von nahezu 30 %. Zudem verbessern die bei
gleicher Ausdehnung des Spulenarrays zusétzlich gewonnenen Einzelspulensensiti-
vitdten die Kodiereigenschaften deutlich, wovon insbesondere parallele NMR-Bild-
gebungsmethoden mit hohen Beschleunigungen entlang der Arraystruktur profitie-
ren. Dies spiegelt sich auch in den Resultaten coronal und sagittal orientierter NMR-
Bildgebungsuntersuchungen der Wirbelsdule eines gesunden Probanden wider, die
selbst bei Beschleunigungen von Faktor 4 keine Artefakte aufgrund der parallelen
Bildrekonstruktion zeigen.

Allerdings sind noch weitere Optimierungen der 8-Kanal Phased-Array Spule denk-
bar. So konnte mit der Wahl einer anderen Entkopplungstechnik der Abstand der
waagrechten Spulenelemente zusétzlich verkleinert, das Spulenarray kompakter ge-
staltet und auf diese Weise die Empfindlichkeitseinbuffen in manchen Bereichen ver-
ringert werden. Auch eine Verschiebung der senkrechten Einzelspulen um eine halbe
Elementlénge wire vorstellbar, um hierdurch eine noch bessere rdumliche Verteilung
der Spulensensitivitdten innerhalb der Arraystruktur zu erzielen.

Inwieweit sich derartige Anderungen allerdings positiv auf die Leistungsfahigkeit
des Spulenarrays auswirken, zeigt sich auch immer von der zugrunde liegenden Appli-
kation abhéngig. So muss von Fall zu Fall entschieden werden, welches die geeignetste
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Abbildung 8.19. - NMR-Bildgebung der Wirbelsiule eines gesunden Probanden mit
einer Ty-gewichteten Mehrschicht Spin-Echo Bildgebungssequenz. a: Sagittale Schicht
(TE=148 ms; TR=1500 ms; SL=1 mm; FoV=87% mm?; Matriz=372x38} px?) und
PAT-Faktor 4 in H-F Richtung. b: Coronale Schicht (TE=148 ms; TR=1500 ms;
SL=1 mm; FoV=3879 mm?; Matrivz=372x384 px*) und PAT-Faktor 4 in H-F Rich-
tung. NMR-Bilder sind softwareseitig zur Korrektur des Sensitivitditsprofils des Spulen-
arrays normalisiert (,prescan normalize®).

Arraygeometrie fiir die Nutzung von Quadratur-Elementen ist.
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9. Zusammenfassung

In der vorliegenden Arbeit wurden alternative Phased-Array Konfigurationen unter-
sucht, die eine gleichméfBige rdumliche Verteilung der Spulensensitivitéten fiir eine 2D
parallel beschleunigte NMR-Bildgebung zur Verfiigung stellen sowie eine hohere loka-
le Dichte probenrauschdominierter Einzelspulen als konventionelle Arraygeometrien
ermoglichen.

Hierzu wurde zunéchst eine neuartige 16-Kanal Doppel-Spiral Arraygeometrie ei-
nem Birdcage-dhnlichen Spulenarray mit zwei Ringen aus je acht Spulenelementen
gegeniibergestellt, welches gewohnlich in der klinischen Routine fiir NMR-Untersu-
chungen am menschlichen Kopf eingesetzt wird. Unter Verwendung analytischer Biot-
Savart Berechnungen in der Entwicklungsumgebung MATLAB konnten die jeweiligen
Kodiereigenschaften sowie das mit den unterschiedlichen Arraykonfigurationen er-
zielbare intrinsische Signal-Rausch-Verhéltnis ermittelt und verglichen werden. Zu-
dem wurde auf gleiche Weise der Einfluss geometrischer Variationen im Aufbau des
Doppel-Spiral Volumenarrays auf die intrinsische Isolation zwischen dem inneren,
um +7 verdrehten und dem &dufleren, um —m verdrehten Einfach-Spiral Spulenarray
untersucht und Phased-Array Designs mit 32 unabhéngigen Empfangselementen eva-
luiert.

Bei den Simulationen zur Empfindlichkeitsbestimmung der Volumenarrays zeigte
sich die 16-Kanal Doppel-Spiral Phased-Array Spule mit einem um 20 % grofieren
intrinsischen SNR der klassischen 2-Ring Kopfspule mit einer gleichen Anzahl an un-
abhingigen Empfangskanilen iiberlegen. Uberdies machten die Simulationen lokaler
Geometriefaktoren deutlich, dass durch den Einsatz einer Doppel-Spiral Arraygeo-
metrie das Auftreten hoher g-Faktorwerte bei Beschleunigungen in axialer Richtung
vermieden und stattdessen eine dreidimensionale homogene Sensitivitédtsverteilung
erreicht werden kann. Auf diese Weise wird eine freie Wahl der Kodierrichtungen
auch fiir eine in zwei Raumrichtungen gleichzeitig beschleunigte NMR-Untersuchun-
gen moglich und die Auswahl eines 3D Bildgebungsbereichs kann in der klinischen
Routine ohne Einschréinkungen durch die Struktur des eingesetzten Spulenarrays er-
folgen.

Im Rahmen einer experimentellen Evaluierung des Doppel-Spiral Arraykonzepts
wurden zuerst einzelne Spulenelemente der unterschiedlichen 16-Kanal Volumen-
arrays verglichen, bevor eine Doppel-Spiral Phased-Array Prototypenspule aufgebaut
wurde. Mit dieser konnten sowohl die vorausgesetzte intrinsische Entkopplung der
zwei Einzel-Spiral Spulenarrays als auch die in alle drei Raumrichtungen homogene
Verteilung der einzelnen Spulensensitivitdten anhand von Experimenten im NMR-
System nachgewiesen werden. So war trotz der relativ geringen Anzahl von sechs un-
abhingigen Einzelkanélen eine um den Faktor 4 beschleunigte NMR-Untersuchung
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des menschlichen Kopfes mittels einer 3D MP-RAGE-Bildgebungssequenz moglich.
Diese hohe Beschleunigung konnte fiir jede beliebige Orientierung der Kodierrichtun-
gen in gleichermaflen guter Bildqualitét erzielt werden und erwies sich somit als un-
abhéngig von der gewiinschten Positionierung des dreidimensionalen Untersuchungs-
volumens. Das auf diese Weise bestétigte Konzept einer Doppel-Spiral Arraygeome-
trie stellt allerdings nicht nur eine gleichméflige Sensitivitédtsvariation entlang aller
Raumrichtungen zur Verfiigung, sondern erméglicht auch eine héhere Dichte proben-
rauschdominierter Einzelspulen.

Folglich wére in einem néchsten Schritt der Aufbau einer 16-Kanal Doppel-Spiral
Phased-Array Kopfspule erstrebenswert, die als Medizinprodukt die verbesserte Emp-
findlichkeit sowie die Moglichkeit zur uneingeschriankten Wahl der Beschleunigungs-
richtungen fiir die klinische Diagnostik zur Verfiigung stellen wiirde und somit auch
die Realisierung beispielsweise doppelt oblique orientierter, 2D beschleunigter NMR-
Untersuchungen zuliefle.

In einem zweiten Ansatz wurde das Konzept rdumlich kompakter Quadratur-
Arrayelemente untersucht, die aus einer geeigneten geometrischen Kombination zwei-
er Einzelspulen entstehen. Die Evaluierung der Leistungsfidhigkeit einer derartigen
Arrayelementkonfiguration erfolgte in diesem Fall durch den Vergleich einer aus vier
Quadratur-Arrayelementen aufgebauten 8-Kanal Phased-Array Spule mit einem kon-
ventionellen 4-Kanal Spulenarray, welches sich aus vier waagrechten, in Reihen ange-
ordneten Einzelspulen zusammensetzt.

Die Kodiereigenschaften der jeweiligen Phased-Array Spulen sowie das zur Verfii-
gung stehende intrinsische SNR wurden erneut mit Hilfe von Biot-Savart Simulatio-
nen in MATLAB ermittelt. Diese zeigten, dass durch eine solche neuartige Element-
konfiguration eine Steigerung des erzielbaren Signal-Rausch-Verhéltnisses von nahezu
30 % erreicht werden kann. Zudem konnte eine deutliche Verbesserung der Kodierei-
genschaften in Folge einer, bei gleicher Ausdehnung der Arraystruktur, verdoppelten
Anzahl an Einzelspulen beobachtet werden.

Eine experimentelle Untersuchung erfolgte anhand einer einfachen aus vier Quadra-
tur-Arrayelementen aufgebauten 8-Kanal Phased-Array Spule. Mit dieser wurden im
Kernspintomographen NMR-Untersuchungen an Phantomen durchgefiihrt, die den
SNR-Gewinn sowie die signifikante Verbesserung der Kodiereigenschaften durch die
Verwendung von Quadratur-Elementen in guter Ubereinstimmung mit den Simulati-
onsergebnissen bestétigen konnten. Eine derartige Steigerung der Leistungsfihigkeit
eines gewohnlichen, flachen Spulenarrays durch das Hinzufiigen senkrechter, intrin-
sisch entkoppelter Spulenelemente zeigt sich auch in den Resultaten coronal und
sagittal orientierter NMR-Bildgebungsuntersuchungen der Wirbelsédule eines gesun-
den Probanden. Hierbei sind selbst bei Beschleunigungen von einem Faktor 4 keine
Artefakte aufgrund einer schlecht konditionierten parallelen Bildrekonstruktion zu
beobachten.

Der Einsatz solcher, aus Quadratur-Arrayelementen aufgebauter Spulenarrays wére
insbesondere bei diagnostischen Untersuchungen des menschlichen Herzens von deut-
lichem Vorteil, da gerade bei derartigen Anwendungen eine moglichst hohe Dichte
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an Spulensensitivitdten iiber ein rdumlich stark begrenztes, interessierendes Proben-
volumen wiinschenswert ist. Dieser erzielte Empfindlichkeitsgewinn kénnte in das
Erreichen einer hoheren lokalen Auflésung oder in eine Verkiirzung der benétigten
Messzeiten bis hin zu NMR-Echtzeitbildgebung umgesetzt werden. Im Rahmen der
zukiinftigen Entwicklung einer Phased-Array Spule aus Quadratur-Arrayelementen
fiir die NMR-Bildgebung des menschlichen Herzens muss die minimal erforderliche
Elementgrofie ermittelt sowie die optimale Entkopplungsstrategie fiir eine ausreichen-
de Isolation aller Spulenelemente ausgewéhlt werden.
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10. Summary

In the presented work, alternative phased-array configurations were investigated.
They provide smooth spatial distributions of surface coil sensitivities for 2D acce-
lerated parallel NMR imaging as well as offer a higher spatial density of sample-noise
dominated coil elements than conventional array geometries.

To this end, a novel 16-channel double-spiral array design was compared to a
birdcage-like array of two rings with 8 elements each, which is commonly used for
NMR studies on the human head in clinical routine. The encoding capabilities and
the achievable intrinsic signal-to-noise ratio of the different array structures were
determined and compared utilizing Biot-Savart calculations in the development en-
vironment MATLAB. In addition, geometrical variations in the double-spiral array
design were investigated regarding their influence on the intrinsic isolation between
the inner +7 twisted and the outer —7 twisted single-spiral array coil. Furthermore,
phased-array setups with 32 independent receive elements were evaluated.

Simulations of the volume array coil sensitivities showed a 20 % increased intrin-
sic SNR for the 16-channel double-spiral array coil than for the classic 2-ring head
coil with the same number of independent receive elements. The calculations of local
geometry factors pointed out that high g-factor values for axial accelerations can be
avoided by using a double-spiral array geometry, while smooth sensitivity variations
are provided in all three spatial dimensions. Thus encoding directions can be chosen
freely even for NMR experiments, which are simultaneously accelerated along two
different spatial directions. Correspondingly, a 3D NMR imaging partition in clini-
cal routine can be unhindered positioned without any constraints according to the
underlying coil array structure.

Within the scope of an experimental evaluation of the double-spiral array coil con-
cept single coil elements of different 16-channel volume array setups were compared,
before a double-spiral phased-array prototype coil was constructed. With this proto-
type the essential intrinsic isolation between both single-spiral coil arrays could be
verified as well as the coil sensitivity variations could be demonstrated to be smooth-
ly distributed in all three spatial directions by experiments within the NMR system.
Thus a factor 4 accelerated NMR imaging of the human head using a 3D MP-RAGE
imaging sequence became possible despite the rather small amount of six indepen-
dent receive channels. This high acceleration could be achieved for any arbitrary
orientation of encoding directions with likewise good image quality and hence proved
independent of the desired positioning of the three-dimensional imaging volume. The
by this means confirmed concept of a double-spiral array geometry provides not only
a smooth sensitivity distribution along all spatial directions but also allows a higher
local density of sample-noise dominated single coil elements.
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10. Summary

Consequently, the construction of a 16-channel double-spiral phased-array head
coil would provide the increased sensitivity as well as the chance of an unconfined
choice of encoding directions for clinical diagnostics. This enables the execution of
double-oblique orientated, 2D accelerated NMR imaging experiments, for instance.

In a second approach, the concept of spatial more compacted quadrature array
elements was introduced, which are formed by an appropriate geometrical combina-
tion of two single surface coil elements. The performance of such an array element
configuration was evaluated by a comparison of an 8-channel phased-array coil built
out of four quadrature array elements with a conventional 4-channel coil array, which
consists of four horizontal coil elements in a row.

The encoding capabilities of the individual phased-arrays as well as the available
intrinsic SNR were again determined by Biot-Savart simulations in MATLAB. They
showed that with such a novel element configuration an increased SNR of 30 % can be
attained. Moreover, a significant improvement of encoding performance became also
apparent in consequence of the doubled number of single coil elements while keeping
the basic size of the phased-array structure the same.

For experimental evaluation a straightforward 8-channel phased-array coil con-
structed out of four quadrature array elements was used. So NMR experiments were
performed in the NMR system, with which the gain in SNR and the considerable im-
provement of encoding abilities due to the quadrature elements could be confirmed
in close correlation to the simulations.

The performance of a common planar coil array, which is similarly enhanced
through adding perpendicular, intrinsically decoupled coil elements, is also shown
by coronal and sagittal NMR imaging results of the spine of a healthy volunteer. In
this case, no image artifacts are recognizable due to ill-conditioned parallel imaging
reconstructions even for acceleration of a factor of four.

The utilization of phased-array coils built of quadrature array elements would be
clearly advantageous for diagnostic studies of the human heart, since a preferably high
density of local coil sensitivities over a spatial strongly confined volume of interest
is desirable for such applications. The gain in sensitivity could be translated into a
higher local resolution or into a reduction of measurement time up to the point of
real-time NMR imaging. Within the scope of developing such a phased-array coil for
human heart imaging, the minimal suitable element size has to be determined as well
as the optimal decoupling strategy remains to be found out for a sufficient isolation
of all surface coil elements.
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A. Anhang - Methodik zur
Charakterisierung von
Phased-Arrays

Zur Charakterisierung und Evaluierung der korrekten Funktionsweise entwickelter
Phased-Array Spulen kommen Messtechniken zur Anwendung, die prinzipiell auf
gangigen Priifverfahren der Hochfrequenztechnik beruhen. Eine Untersuchung be-
stimmter Fragestellungen macht jedoch héufige eine spezielle Anpassung des Mess-
aufbaus erforderlich. Somit kann die Bestimmung der charakteristischen Werte eines
Spulenarrays wie Giite oder Isolation nur nachvollzogen und die Resultate bewertet
werden, wenn die verwendete Messmethodik genau beschrieben ist.

So seien in diesem Anhang neben den in den Phased-Array Spulen benutzten Hoch-
frequenzkomponenten auch die eingesetzten Beladungsphantome und Messtechniken
aufgefiihrt.

A.1. Materialien

In der anschliefenden Liste sind die verwendeten Geréte und Materialen fiir den Bau,
die Charakterisierung und Evaluierung der entwickelten Phased-Array Spulen zusam-
mengefasst.

e Netzwerkanalysator HP8712B der Firma Agilent Technologies Deutschland
GmbH (Béblingen, Deutschland); zwei phasenempfindliche Kanéle: Der ei-
ne zur Bestimmung von Reflexionskoeffizienten (S1; measurements) und

der andere zur Durchfithrung von Transmissionsmessungen (Ss; measure-
ments); Frequenzbereich 300 kHz - 1,3 GHz.

e Netzwerkanalysator E5061A der Firma Agilent Technologies Deutschland
GmbH (Béblingen, Deutschland); zwei phasenempfindliche Kanéle: Ersterer
zur Bestimmung von Reflexionskoeffizienten (S, measurements) und Zwei-
terer zur Durchfiihrung von Transmissionsmessungen (So; measurements);

Frequenzbereich 300 kHz - 1,5 GHz.

e Chip-Kondensatoren aus Keramik, unmagnetisch, Baureihe 100B und 700B;
Firma ATC Europe-Germany, American Technical Ceramics (Holzkirchen,
Deutschland).
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e Chip-Induktivitdten, unmagnetisch, Baureihen 1008CS; Firma Coilcraft
Inc. (Cary, Illinois, U.S.A.); Vertrieb durch OMECON Electronic GmbH
(Holzkirchen, Deutschland).

e Stabkerndrosseln, unmagnetisch, Baureihe 71.30; Richard Jahre GmbH
(Wilhelmshaven, Deutschland).

e Chip-PIN-Dioden, unmagnetisch, Baureihe DH80055-40; Chelton Telecom
& Microwave Communication (Grigny, Frankreich).

e Vorverstarker, rauscharm, Verstarkung > 30 dB; Rauschzahl < 0.6, Siemens
Components (Erlangen, Deutschland).

e Kupferklebeband, Breite 10mm; Scotch, 3M Deutschland GmbH (Neuss,
Deutschland).

e HF Koaxialkabel, Typ RG316; HUBER+SUHNER GmbH (Taufkirchen,
Deutschland).

e HF SEMI RIGID Kabel, Typ EZ86; HUBER+SUHNER GmbH (Taufkir-
chen, Deutschland).

e HF Koaxial Steck- und Buchsenverbinder; Typen BNC und SMB;
HUBER+SUHNER GmbH (Taufkirchen, Deutschland).

A.2. Phantome

Die Abstimmung sowie die spéatere Charakterisierung entwickelter NMR-Spulen er-
folgt in der Regel unter Zuhilfenahme sogenannter Beladungsphantome. Diese meist
mit Wasser befiillten Behéltnisse ahmen durch eine spezifisch gewéahlte Salzkonzentra-
tion die Beladung der Spule durch das jeweilige Objekt nach, welches letztendlich mit
einem NMR-Experiment untersucht werden soll. So sind im folgenden Abschnitt die
Phantome beschrieben, die bei der Entwicklung der Phased-Array Spulen im Rahmen
dieser Arbeit zur Anwendungen kamen.

In Abbildung A.la ist hierzu zunéichst das Beladungsphantom gezeigt, dass zur Ab-
stimmung und zur Charakterisierung des 6-Kanal Doppel-Spiral Phased-Array Pro-
totyps (Abb. 7.29) verwendet wurde. Dieses 38 cm lange und 16 cm durchmessende
Zylinderphantom aus Kunststoff ist gegenwértig im Lieferumfang eines jeden NMR-
Tomographen der Firma Siemens enthalten. Mit einer luftblasenfreien Fiillmenge von
7300 ml und einer Salzkonzentration von 1,24 g NiSO4 x 6 H,O / 2,62 g NaCl pro 11
H,O entspricht es in guter Ubereinstimmung der Beladung einer NMR-Spule bei der
Untersuchung eines durchschnittlichen menschlichen Kopfes.

Fiir die Evaluierung des Doppel-Spiral Spulenarrays im NMR-Tomographen kam
hingegen das zylindrische Beladungsphantom zum Einsatz, das standardméafig zu-
sammen mit einem Siemens Vision NMR-System ausgeliefert wurde (A.1b). Dieses
fiillt mit einer Lénge von knapp 20 ¢m und einem Durchmesser von 20 cm nicht nur
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Abbildung A.1. — Zusammenfassung der im Rahmen der vorliegenden Arbeit ver-
wendeten Beladungsphantome: a: 38 cm langes und 16 ¢m durchmessendes Siemens
Zylinderphantom mit einer Fillmenge von 7300 ml und einer Salzkonzentration von
1,24 g NiSO4 x 6 HoO / 2,62 g NaCl pro 1 | HyO. b: 20 cm langes sowie 20 cm
durchmessendes Struktur-Kopfphantom der Firma Siemens mit einer Konzentration
von 1,25 g NiSOy x 6 Ha O auf 1000 ml destilliertem Wasser. c: Zwei dquivalente qua-
derformige Beladungsphantome mit einer Grife von 25 x 19 x 14 em?. Die Fiillmenge
betrdagt hier jeweils 5000 ml mit einer Konzentration von 5 g NaCl pro 1 1 HyO. d:
49 cm langes, 20 cm breites und 10 ¢m hohes Siemens Extremitdtenphantom mit einer
Salzkonzentration von 1,25 g NiSO4 x 6 HyO / 5 g NaCl pro 11 HyO.

den Doppel-Spiral Phased-Array Prototypen besser aus, sondern ermoglicht aufgrund
seiner inneren Struktur auch ein leichteres Erkennen méglicher Probleme in der Sensi-
tivitdtsverteilung des Spulenarrays. In diesem Fall ist das Phantom mit destilliertem
Wasser und einer Konzentration von 1,25 g NiSO4 x 6 H,O pro 1 1 HyO befiillt, um
die Beladung einer NMR~Spule durch einen menschlichen Kopf nachzuahmen.

Die Abstimmung und Charakterisierung des 8-Kanal Spulenarrays bestehend aus
vier Quadratur-Elementen zur Untersuchung des menschlichen Riickgrats (Abb. 8.12)
erfolgt auf der Messbank aufgrund der Linge der Phased-Array Spule mit Hilfe
von zwei dquivalenten quaderformigen Beladungsphantomen (A.lc). Jedes besitzt
ungefahr eine Lénge von 25 cm, eine Tiefe von 19 cm sowie eine Hohe von 14 ¢m
und fasst 5000 ml destilliertes Wasser. Mit einer Salzkonzentration von 5 g NaCl pro
11 H,0 geben die beiden Fliissigkeitsphantome so in guter Aquivalenz die Beladung
des Spulenarrays durch den Korper eines durchschnittlich grolen, erwachsenen Men-
schen wider.
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FBIY 30 kHz

Netzwerk Analysator

Abbildung A.2. - Messaufbau zur Bestimmung der Giite Q) eines einzelnen Spulenele-
ments mittels einer Transmissionsmessung unter Verwendung eines Netzwerkanalysa-
tors. Die Messung erfolgt mit zwei weit voneinander entfernten Magnetfeldsonden, die
nicht starker als mit -40dB induktiv in die Finzelspule einkoppeln. Zur alleinigen Be-
urteilung der gewdhlten Elementgeometrie wird die Gite der Leiterschleife vor Einbau
der aktiven Sperrkreise und des Ankoppelnetzwerks ermittelt.

Ein Einsatz der zwei einzelnen Beladungsphantome zur Evaluierung der 8-Kanal
Phased-Array Spule im NMR-System ist hingegen nicht moglich, da ein Fehlen von
NMR-Signal aufgrund der nicht durchgéngigen Fliissigkeitsverteilung unter dem Spu-
lenarray besonders bei der parallelen NMR-Bildgebung zu starken Artefakten fiihrt.
Aus diesem Grund wurde anstelle der zwei quaderformigen Phantome das Extre-
mitdtenphantom aus dem Lieferumfang des Siemens Vision NMR-Tomographen zur
Untersuchung der Arrayeigenschaften im NMR-System benutzt (A.1d). Dieses gewéhr-
leistet mit einer Linge von 49 cm, einer Hohe von 10 cm und einer Breite von 20 cm
eine aussagekriftige Evaluierung der 8-Kanal Phased-Array Spule durch den Einsatz
von NMR-Experimenten. Um eine adequate Beladung der NMR-Spulen zu erreichen,
wurde hier eine Salzkonzentration von 1,25 g NiSO4 x 6H,O / 5 g NaCl pro 1 1 H,O
gewahlt.

A.3. Messmethoden

Spulengiite

Um alleine die Effizienz der fiir die Einzelspulen gewihlten Geometrie beurteilen
zu konnen, werden die Giitewerte der jeweiligen Leiterschleifen vor Einbau der An-
koppelnetzwerke und der aktiven Sperrkreise durch eine sogenannte Transmissions-
messung bestimmt. Hierzu wird das Anregungssignal des Netzwerkanalysators iiber
eine Magnetfeldsonde (pick-up loop) induktiv in die Einzelspule eingekoppelt und
die Signalantwort der resonanten Leiterschleife durch eine zweite Sonde aufgezeich-
net (Abb. A.2). Aus dem so erhaltenen Signalverlauf kann nach (2.14) die Giite des
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Spulenelements ermittelt werden.

Hierbei ist jedoch besonders darauf zu achten, dass kein Signal von der sendenden
Sonde direkt in die Empfangssonde gekoppelt und somit die Messung verfélscht wird.
Dies gewahrleistet ein als ausreichend grofl gewéhlter Abstand zwischen den Magnet-
feldsonden. Alternativ konnen die Sonden fiir eine kompaktere Messanordnung auch
durch Uberlapp induktiv voneinander entkoppelt werden [170].

Die zur Durchfithrung dieser Messverfahren eingesetzten Magnetfeldsonden sind
in Abbildung A.3a+b dargestellt. Sie wurden aus Semirigid-Kabel mit einem Durch-
messer von etwa 20 mm hergestellt und zum Anschluss gidngiger Messkabel mit BNC-
Buchsen versehen. Die Position der iiberlappenden Sonden kann hierbei durch einen
einfachen Klemmmechanismus aus PVC fixiert werden.

Vor jeder Messung mit der Doppelsonden-Anordnung ist allerdings die Isolation der
beiden Magnetfeldsonden zu iiberpriifen und gegebenenfalls durch ein leichtes Verbie-
gen der Sonden zu korrigieren. Zur Erzielung méglichst unverfélschter Messergebnisse
wird bei dieser Art der Messanordnung eine Entkopplung der beiden Priifsonden von
besser als -70 dB gefordert.

Zudem kann ein zu starkes Einkoppeln des Anregungssignals zu einer Beeinflussung
des Resonanzverhaltens der Einzelspule fithren und somit eine weitere Verfilschung
der per Transmissionsmessung ermittelten Giitenwerte fithren. Aus diesem Grund
sollte das Maximum der Transmissionskurve einen Wert von -40 dB auf dem Netz-
werkanalysator nicht {ibersteigen.

Aktive Sperrkreise

Eine Verwendung der in Abbildung A.3b gezeigten Doppelsonden-Anordnung ermég-
licht zudem eine Uberpriifung der Effektivitéit der aktiven Entkopplungskreise durch
eine weitere Transmissionsmessung. Hierzu wird die gegebenenfalls schon vorhande-
ne Anschlussleitung des jeweiligen Spulenelements mit einem 50 {2-Widerstand abge-
schlossen und die Werte der Signaltransmission bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz

Abbildung A.3. — Verschiedene Hilfsmittel zur Durchfihrung von Transmissions- und
Reflexionsmessungen mit einem Netzwerkanalysator. a: Zwei einzelne Magnetfeldson-
den zur Messung der Transmission durch hochfrequente elektrische Schwingkreise. b:
Kombination der Finzelsonden zu einer Doppelsonden-Anordnung fir einen rdumlich
kompakteren Messaufbau. c: Hilfsadapter, der an Stelle eines Vorverstirkers auf den
entsprechenden Sockel aufgesetzt wird. So kénnen die Messkabel direkt an die Spu-
lenelemente angeschlossen und Reflexions- sowie Isolationswerte unmittelbar ermittelt
werden.
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im zugeschalteten sowie im weggeschalteten Zustand aufgenommen (Abb. A.4). Aus
der Differenz der so ermittelten Antwortsignale kann die Dampfung der elektrischen
Strome bestimmt werden, die wahrend der Applikation des Anregungspulses durch
Induktion potentiell im Spulenkreis auftreten.

Vorverstarkerentkopplung

In diesem Fall erfolgt die Transmissionsmessung bei zugeschaltetem Spulenelement,
wobei der rauscharme Vorverstéirker gesteckt und mit der benotigten Betriebsspan-
nung von 10V + 1V versorgt ist (Abb. A.5). Unter Voraussetzung einer phasenrich-
tigen Anpassung des Vorverstirkers an das Ankoppelnetzwerk liefert eine Messung
der Transmission mit einer Doppelsonden-Anordnung (Abb. A.3b) so die typische,
in Abbildung A.5 dargestellte Signalantwort. [hr aufgrund der Dampfung durch den
Vorverstarker entstandener ,, M“-formiger Verlauf sollte bei der Resonanzfrequenz ein
lokales Minimum besitzen und eine Symmetrie beziiglich dieser Frequenz aufweisen.

_
K T
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Netzwerk Analysator

Abbildung A.4. — Evaluierung der Effizienz des in jeder Finzelspule integrierten ak-
tiven Entkopplungskreises. Aus dem Vergleich zweier Transmissionsmessungen, einmal
bei zu- und einmal bei weggeschaltetem Spulenelement, wird der Unterschied in der Sig-
naltransmission bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz bestimmt. Diese gibt die erzielte
Dimpfung der elektrischen Strome bei aktiven Sperrkreisen wider.
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Abbildung A.5. — Uberprifung der Vorverstirkerentkopplung in dem einzelnen Spu-
lenelement durch eine Transmissionsmessung mit einer Doppelsonden-Anordnung (Abb.
A.3b). Bei einer phasenrichtigen Anpassung des Vorverstirkers an das Ankoppelnetz-
werk und unter einer Spannungsversorgung von 10V £ 1V besitzt der Transmissions-
verlauf ein Minimum bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz und eine Symmetrie
beztiglich dieses Frequenzwertes.

Tra i cemersasmti TFB 30 kH: Span S ks Lol

Netzwerk Analysator

Abbildung A.6. — Validierung der Anpassung der Finzelspulen an die Zuleitungs-
impedanz von 50 Q) durch eine Reflexionsmessung. Das Anregungssignal wird diber
einen geeigneten Adapter (Abb. A.3c) direkt in die Spulenelemente ibertragen und die
Signalantwort auf gleichem Weg vom Netzwerkanalysator empfangen. Die so ermittelte
Resonanzkurve muss fiir eine hinreichend gute Anpassung bei Arbeitsfrequenz einen
Reflexionswert unterhalb von -20 dB besitzen.

Anpassung an Leitungsimpedanz

Die Anpassung der einzelnen Spulenelemente an die charakteristische Leitungsimpe-
danz von 50 €2 erfolgt hingegen mit Hilfe einer sogenannten Reflexionsmessung. Hierzu
werden die Einzelspulen iiber ihre Ankoppelnetzwerke direkt an den Reflexionsaus-
gang des Netzwerkanalysators angeschlossen (Abb. A.6). In diesem Fall wird somit
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das Anregungssignal direkt in das jeweilige Spulenelement iibertragen und die Signal-
antwort kann auf gleichem Wege durch den Netzwerkanalysator aufgezeichnet werden.
Um eine moglichst unverfilschte Ubertragung des Antwortsignals der Einzelspule zu
erreichen, wurden Anschlussadapter angefertigt, die an Stelle der rauscharmen Vor-
verstirker in die fiir diese vorgesehen Sockel eingesetzt werden kénnen (Abb. A.3c).
Der typische Verlauf der so erhaltenen Reflexionsantwort eines Spulenelements ist in
Abbildung A.6 dargestellt. Das Minimum der Resonanzkurve sollte sich hierbei un-
mittelbar bei der Arbeitsfrequenz von 63,6 MHz befinden und unterhalb eines Wertes
von -20 dB liegen.

Isolation zweier Spulenelemente

Auch zur Bestimmung der intrinsischen Isolation zwischen zwei Einzelspulen werden
diese iiber die Adapter aus Abbildung A.3c direkt an einen Netzwerkanalysator ange-
schlossen. Entsprechend ist mittels einer Transmissionsmessung so der Signaliibert-
rag zwischen den zwei gewéhlten Spulenelementen bestimmbar. Im Fall einer optimal
eingestellten Entkopplung der beiden Einzelspulen sollte die Transformationskurve
an der Stelle der Resonanzfrequenz ein Minimum mit einem Wert von weniger als
-20 dB aufweisen (Abb. A.7). Gleichermafien wird auch das Reflexionssignal des am
entsprechenden Ausgang des Netzwerkanalysators angeschlossenen Spulenelements
iiberpriift. Hierbei darf keine zweite Resonanz in der Reflexionskurve zu beobachten
sein und der Kurvenverlauf muss mit dem des einzeln aktiven Elements {ibereinstim-
men (Abb. A.7). Auf diese Weise wird gewéhrleistet, dass die Spulenelemente nach
wie vor ausreichend gut an die Leitungsimpedanz von 50 €2 angepasst sind und der
beobachtete Transmissionsverlauf die wahre Isolation und nicht eine moglicherweise

Netzwerk Analysator

Abbildung A.7. — Bestimmung der Isolation zwischen zwei Finzelelementen eines
Spulenarrays mittels Transmissionsmessung. Uber zwei Adapter aus Abbildung A.3c
sind die beiden Einzelspulen direkt mit dem Netzwerkanalysator verbunden. Die Spu-
lenelemente sind hinreichend gut entkoppelt, wenn der Signaliibertrag zwischen ihnen
einen Wert von -20dB nicht tbersteigt.
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Abbildung A.8. — FEvaluierung der Isolation zwischen zwei Einzelspulen unter Fin-
beziehung der zusdtzlichen Elemententkopplung durch den FEinsatz rauscharmer Vor-
verstirker aus dem Vergleich zweier Transmissionsmessungen. a: Bestimmung der
Transmissionskurve eines Spulenelements unter Verwendung zwei einzelner Magnet-
feldsonden (Abb. A.3a). b: Ermittlung des Signaliibertrags zwischen beiden Einzelspu-
len, durch Positionierung einer der Sonden tiber dem zweiten Spulenelement, wihrend
erstere unbewegt tiber dem ersten Element verweilt. Aus dem Vergleich der Transmissi-
onswerte bei der Arbeitsfrequenz von 63.6MHz fiir beide Messkonfigurationen wird die
Isolation der zwei Einzelspulen bestimmit.

auftretende Kopplung zwischen den Elementen beschreibt.
Eine Untersuchung der Isolation zwischen zwei Einzelspulen unter Beriicksichtigung
der zusétzlichen Elemententkopplung durch den Einsatz rauscharmer Vorverstérker
macht hingegen die Verwendung einer anderen Messtechnik erforderlich. Bei einer
derartigen Messanordnung miissen die Vorverstiarker in die Spulenelemente einge-
setzt und mit der notigen Betriebsspannung von 10V 4+ 1V versorgt werden, was

jedoch eine direkte Messung der Isolation zwischen den Einzelspulen gleichermaflen
verhindert (Abb. A.8).
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Alternativ ist eine Bestimmung der Entkopplung zweier Spulenelement dhnlich dem
Verfahren zur Evaluierung der aktiven Sperrkreise auch iiber den Unterschied zweier
Transmissionsmessungen moglich. So wird zunéichst mit den einzelnen Magnetfeld-
sonden aus Abbildung A.3a die Transmissionskurve nur einer der beiden Einzelspulen
aufgenommen (Abb. A.8a). Die Positionierung einer der Sonden iiber der Leiterschlei-
fe der anderen Einzelspule erméglicht in einem zweiten Schritt die Messung des Si-
gnaliibertrags zwischen beiden Spulenelementen (Abb. A.8b). Aus der Differenz der
jeweiligen Transmissionswerte bei der Resonanzfrequenz von 63,6 MHz kann so die
[solation der untersuchten Einzelspulen im Spulenarray bestimmt werden.

Da dieses Messverfahren gleichwohl eine hohe Empfindlichkeit beziiglich der Positi-
on der Magnetfeldsonden aufgrund der elektrischen und magnetischen Feldverteilung
besitzt, muss fiir aussagekriftige Ergebnisse zum Einen auf eine unverdnderte Positi-
on der unbewegten Sonde bei beiden Transmissionsmessungen geachtet werden. Zum
Anderen sollte die Platzierung der bewegten Magnetfeldsonde iiber dem zweiten Spu-
lenelement der Positionierung iiber der ersten Einzelspule dquivalent sein.
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