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Kapitel 1

Einleitung

Seit der Entdeckung von Paul Lauterbur [lauterbur73] und Peter Mansfield [mans-
field73], mit Hilfe der Kernspinresonanz Schnittbilder des menschlichen Korpers
ohne den Einsatz von ionisierender Strahlung erzeugen zu konnen, hat diese Me-
thode nach und nach Einzug in den klinischen Alltag erhalten. Ein Beweis fiir
die Bedeutung, die die NMR!-Tomographie heute in der Medizin besitzt, ist die
Verleihung des Nobelpreises fiir Medizin im Jahr 2003, den beide fiir diese Ent-
deckung erhalten haben.

Die Entwicklung der NMR ist auch heute noch nicht abgeschlossen. Jedes Jahr
werden neue Moglichkeiten aufgezeigt, die NMR in immer mehr Bereichen einzu-
setzen. Durch die Entwicklung von ausgereifterer Hardware und besserer Bildge-
bungssequenzen wurde es moglich, hoher aufgeloste Bilder in kiirzerer Zeit auf-
zunehmen. Da das zu detektierende NMR-Signal nur sehr klein ist (wenige mV),
miissen vor allem die Komponenten am Beginn der Empfangskette besonders op-
timiert werden, um ein moglichst hohes Signal-Rausch-Verhiltnis? zu erreichen.
Am Anfang dieser Kette steht dabei immer eine Empfangsspule. Sie entscheidet
hauptséchlich {iber das erreichbare SNR. Der Meilenstein in der Entwicklung der
Empfangsspulen der letzten 20 Jahre war dabei die Kombination von mehreren
kleineren Empfangsspulen zu einem sogenannten Spulen-Array. Dieser Schritt hat
sowohl eine hohere Empfindlichkeit als auch die Moglichkeit zur beschleunigten
Bildakquisition zur Folge. War es anfangs noch schwierig eine Spule mit mehreren
Kanélen an einen Kernspintomographen anzuschlieen, haben aktuelle klinische
Geréte héaufig bis zu 32 unabhéngige Empfangskanéle.

Fiir viele Anwendungsgebiete stehen aber noch keine dedizierten Spulen, die die
Anzahl der Empfangskanéle ausniitzen, zur Verfiigung. Diese Arbeit behandelt
fiir drei verschiedene Anwendungsgebiete die Entwicklung von dedizierten Spulen-

'NMR: engl. nuclear magnetic resonance - Kernspinresonanz, vor allem im klinischen Bereich
nur mit MR abgekiirzt
2engl. signal to noise ratio, deswegen haufig mit SNR abgekiirzt

7



8 KAPITEL 1. EINLEITUNG

Arrays mit vielen Kanélen fiir klinische Gerédte mit magnetischen Flussdichten
von 1,5 T und 3T.

Kapitel 3 beschéftigt sich mit dem Bau von Empfangsspulen fiir die Untersuchung
von M&usen bzw. Ratten. Normalerweise werden fiir diese Untersuchungen dedi-
zierte Tierscanner mit Flussdichten von bis zu 21T verwendet, welche ein sehr
hohes SNR ermoglichen. Die Verfiigbarkeit der klinischen MR-Geréte sowie der
gleiche Bildkontrast wie bei Untersuchungen am Menschen machen aber Tierun-
tersuchungen auch an diesen Geriten interessant. Besonders der Bau von Méause-
spulen sto3t dabei an die Grenzen der technischen Realisierbarkeit aufgrund ihrer
kleinen geometrischen Abmessungen.

Wegen der relativ langen Akquisitionszeiten von MR-Bildern ist das Herz, als
sich schnell bewegendes Organ, besonders schwierig zu messen. Dies ist heute
nur mit fiir den Patienten anstrengenden Atemanhaltezyklen moglich. Typische
Herzmessungen erfordern, dass der Patient bis zu 20-mal fiir ca. 12 Sekunden
den Atem anhalten muss. Das ist bei herzkranken Menschen schwierig zu reali-
sieren. Phased-Array-Spulen mit vielen Empfangskanélen versprechen durch den
Einsatz von parallelen Bildgebungstechniken eine deutlich verkiirzte Aufnahme-
dauer. Ausgehend von einer existierenden Herzspule fiir 1,5 T zeigt Kapitel 4 den
Weg zum Bau einer optimierten Herzspule mit 32 Empfangskanélen fiir 3 T.

Die Zahl der Mammographien, die mit NMR durchgefithrt werden, ist in den
letzten Jahren stark gestiegen. Gerade bei schwierigen Befunden stellt die MR-
Mammographie eine wichtige Ergénzung zu den konventionellen Mammographie-
methoden mit Rontgenstrahlung bzw. Ultraschall dar. Fiir eine frithzeitige Brust-
krebserkennung ist eine hohe raumliche Auflésung der Schnittbilder gefordert. Da
Brustgewebe ein intrinsisch hohes SNR aufweist und zusétzlich héufig Kontrast-
mittel bei Untersuchungen verwendet wird, ist es moglich, durch den Einsatz
paralleler Bildgebungstechniken bei gleichbleibender Messdauer die Auflosung
der Messung zu erhohen. Diese Voraussetzungen bringen besondere Anforde-
rungen mit sich, die eine fiir die klinische Diagnostik verwendbare Brustspule
erfiillen muss. Kapitel 5 beschreibt die Entwicklung einer optimierten 16-Kanal-
Brustspule fiir 3T. Die Spule soll alle Voraussetzungen fiir den Einsatz in der
klinischen Routine erfiillen.



Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Das Messsignal in der NMR

Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl besitzen einen von Null verschiedenen
Gesamtdrehimpuls und damit ein magnetisches Moment. Fiir N Atomkerne im
aufleren Magnetfeld B! ergibt sich eine makroskopische Magnetisierung M, im
thermischen Gleichgewicht in der N&herung fiir hohe Temperaturen:

- NI +1) 5
My = :
‘ 3kT 0

(2.1)

Die Konstanten v, das gyromagnetische Verhéltnis, und I, die Spinquantenzahl,
sind unterschiedlich fiir unterschiedliche Atomkernsorten. & ist das Plancksche
Wirkungsquantum h geteilt durch 27, k die Boltzmannkonstante und 7" die Tem-
peratur.

Ist Mo nicht parallel zum dufleren Magnetfeld 50 ausgerichtet, welches per Kon-
vention in z-Richtung zeigt, prizediert diese mit der Larmorfrequenz

Vg = ’)ZB[) (22)

um die z-Achse (Abbildung 2.1). v ist definiert als ;- und betrigt fiir Wasser-
stoffatomkerne (Protonen) 42,6 MHz/7. Die Larmorfrequenz bei einer Feldstérke

von z.B. 3T ist somit 128 MHz.

Die x-y-Komponente von Mo wird auch als Transversalmagnetisierung ]\7[my be-

IPhysikalisch korrekt ist B die magnetische Flussdichte mit der Einheit [Tesla]. Im allge-

meinen Sprachgebrauch hat sich allerdings eingebiirgert go Feldstédrke zu nennen. Das ist auch
die Handhabung in dieser Arbeit.
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X

Abbildung 2.1: Eine Magnetisierung Mo prazediert mit der Larmorfrequenz vy um
die z-Achse.

zeichnet. M, kann in einer senkrecht zur z-Achse orientierten Spule eine Span-
nung U;,q induzieren:

d
Usna / Moy, (2.3)

Diese induzierte Spannung ist das Messsignal in der NMR und kann mit einer
Empfangsspule detektiert werden.

Im Gleichgewichtszustand ist |My| >> |M,,|, da die Magnetisierung nahezu kom-
plett entlang der z-Achse ausgerichtet ist. Um ein Messsignal zu erhalten, muss
die Magnetisierung folglich aus dem Gleichgewichtszustand ausgelenkt werden.
Diese Auslenkung wird durch ein sich mit vy um die z-Achse rotierendes, zu B
senkrechtes Magnetfeld, dem sogenannten él—Feld erreicht. Das él—Feld wird von
einer Sendespule, die nicht notwendigerweise von der Empfangsspule unterschied-
lich sein muss, erzeugt. Der Winkel o, um den MO ausgelenkt wird, betragt

a = 2myBit, (2.4)

wobei t die Wirkdauer des angelegten B,-Feldes ist. Das Anlegen des B,-Feldes
wird auch als Puls bezeichnet. Ein 90°-Puls lenkt z.B. MO um 90° und damit
komplett in die transversale Ebene aus. Der Betrag des él—Feldes ist in der Regel
sehr viel kleiner als der des EO—Feldes.
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2.2 Bildgebung

2.2.1 Grundlagen der Bildgebung

Durch dem By-Feld iiberlagerte, lineare Magnetfeldgradienten ist es moglich, das
NMR-Signal ortsabhéngig zu machen [lauterbur73] [mansfield73]. Die Gleichung
2.2 muss durch das Anlegen eines linearen Gradienten in z.B. der x-Richtung
modifiziert werden:

w(z) = 2y By + Gx). (2.5)

Die Larmorfrequenz wy des empfangenen Signals ist somit abhéngig von der Po-
sition in x-Richtung.

G'; bezeichnet hier die Starke des Magnetfeldgradienten. Zu beachten ist, dass G,
kein in x-Richtung orientiertes Magnetfeld ist, sondern ein in z-Richtung orien-
tiertes Feld, dessen Stédrke sich abhéngig von der x-Position dndert. Liegt dieser
Gradient wiahrend des Auslesens der Daten an, wird in der Empfangsspule fol-
gendes Signal S(t) induziert:

T
f Gpxdt

st = | oo (2.6)

S(t) ist die Fouriertransformation der Spindichte p(z), wobei T der Dauer des
angelegten Gradientens entspricht. Der Ausdruck 27y fOT G.dt wird hiaufig auch
mit k abgekiirzt. Der fouriertransformierte, reziproke Bildraum wird deswegen
auch als k-Raum bezeichnet. Im einfachen Fall konstanter Gradientenstérke ver-
einfacht sich dieser Ausdruck zu

= 2mvG,T. (2.7)

Mit S(t) erhélt man eine Projektion des abzubildenden Objektes auf die x-Achse.
Durch Wiederholung dieses Experiments mit Gradienten in unterschiedlichen
Richtungen kann man dann, analog zur Bildgebung bei Computertomographen,
zweidimensionale Schnittbilder erzeugen. Moderne Bildgebungsmethoden beru-
hen allerdings auf dem Prinzip der Ortskodierung mit Hilfe von Gradienten in
allen drei Raumrichtungen [kumar75]. Durch Anlegen von Gradienten veréndert
man den Punkt, an dem man sich im k-Raum befindet. Fiir ein vollstandiges Bild
muss der gesamte k-Raum abgetastet werden. Abbildung 2.2 zeigt die Beziehung
zwischen Bildraum und k-Raum.
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Abbildung 2.2: Der k-Raum (links) ist der Raum in dem die Rohdaten aufgenom-
men werden. Die Mitte des k-Raums ist der Punkt, an dem keine Gradienten
anliegen. Durch Fouriertransformation erhdlt man den Bildraum (rechts).

2.2.2 Parallele Bildgebung

Jede abgetastete k-Raum-Zeile kostet Zeit. Durch schnellere Gradientenschaltzei-
ten bzw. stirkere Gradienten kann man die Messung beschleunigen. Allerdings
sind die heute verfiigharen Gradienten technisch schon sehr ausgereift und es
ist keine signifikante Verbesserung zu erwarten. Zusétzlich kann es jetzt schon
bei bestimmten Gradientenschaltungen zu unerwiinschten Nervenstimulationen
kommen. Mo6chte man also deutliche Geschwindigkeitsvorteile erhalten, benttigt
man dafiir eine andere Methode.

Mit Einfithrung der Phased-Array-Technik in der NMR [roemer90], also dem
Einsatz von mehreren unabhéngigen NMR-Messspulen, war es moglich, Bildak-
quisitionen durch den Einsatz von parallelen Bildgebungstechniken zu beschleu-
nigen [kelton89).

Die Grundidee aller dieser Methoden ist, nicht alle k-Raumzeilen zu akquirieren.
Das Weglassen von zum Beispiel jeder zweiten k-Raumzeile fiithrt zu einer Be-
schleunigung der Akquisitionszeit um den Faktor R = 2, dem Reduktionsfaktor.
Das Resultat ist dann ein eingefaltetes Bild, da die Daten nach dem Nyquist-
Shannon-Theorem [nyquist28] [shannon49] unterabgetastet wurden. Die Aufgabe
der parallelen Bildgebung ist es, mit Hilfe zusétzlicher Informationen aus den ein-
zelnen Spulenelementen das Bild zu entfalten. Das ist entweder im Bildraum, mit
z.B. SENSE [pruessmann99|, oder im k-Raum, mit z. B. GRAPPA [griswold(02],
moglich (Abbildung 2.3).

Die benétigten zusétzlichen Informationen werden je nach Methode auf unter-
schiedliche Weise gewonnen, beispielsweise durch vor dem eigentlichen Bildge-
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k-Raum Bild-Raum

z.B. . z.B.
crappa | Rekonstruktion | gense

Abbildung 2.3: Ein im k-Raum unterabgetastetes Bild (links oben) fihrt im Bild-
Raum zu einer Finfaltung (rechts oben). Die Aufgabe der parallelen Bildgebungs-
methoden ist es, das Bild zu entfalten. Das kann entweder im k-Raum oder direkt
im Bildraum passieren. Immer ist die Grundlage fiir eine fehlerfreie Entfaltung
die Verwendung von Spuleninformationen.

bungsexperiment aufgenommene Spulensensitivitdtskarten [pruessmann98] oder
durch wihrend der Bildakquisition zusétzlich aufgenommene k-Raumzeilen [ja-
kob98].

Der Preis fiir eine beschleunigte Akquisition ist dabei ein Verlust von SNR

SNRunbeschleunigt
gVR

g ist der sogenannte Geometrie- oder g-Faktor [pruessmann99]. Im Idealfall be-
triigt ¢ = 1 und man erhilt nur einen intrinsischen SNR-Verlust von v/R auf-
grund der Unterabtastung. Der g-Faktor beschreibt die Fahigkeit zwei ineinander

SNRbeschleunigt = (28)
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gefaltete Bildpunkte wieder zu separieren und ist unter anderem abhéngig von
der Kanalzahl der Spule, der Elementanordnung und Elementgeometrie sowie
von der Wahl der Phasenkodierrichtung. Folgendes Beispiel soll den Einfluss der
Phasenkodierrichtung auf den g-Faktor verdeutlichen. Zwei geometrisch gleiche
Loop-Spulen sind in y-Richtung orientiert und haben einen Spulendurchmesser
Abstand voneinander. Weiterhin sind fiir jede Spule ihre Spulensensitivitétskar-
ten in der x-y-Ebene gezeigt(Abbildung 2.4).

Spulensensitivitatskarten

Spule 1 Spule 2
YA

Spule1

B,/ au

Spule2

<
i
N—

<" <

Abbildung 2./4: Zwei Loop-Spulen sind mit einem Spulendurchmesser Abstand in
y-Richtung voneienander positioniert (links). Fiir jede Spule ist ihre Spulensen-
sitivitdtskarte in der z-y-Ebene angegeben.

Beide Spulen haben deutliche Unterschiede in den Spulensensitivititen in y-
Richtung, wihrend in x-Richtung nahezu keine Anderungen auftreten. Fiir eine
Beschleunigung um den Faktor R = 2 in y- bzw. in x-Richtung zeigt Abbildung
2.5 die berechneten SENSE g-Faktorkarten.

Fiir die Beschleunigung in y-Richtung erhélt man g-Faktoren die deutlich unter
dem Wert 2 liegen. Das bedeutet, dass zusétzlich zu dem intrinsischen SNR-
Verlust von einem Faktor /2 nur geringe SNR-Verluste zu erwarten sind. Die
Spulenanordnung eignet sich fiir eine Beschleunigung in dieser Richtung.

Bei einer gleich grofien Beschleunigung in x-Richtung erhélt man um mehrere
Groflenordnungen hohere g-Faktoren. Das SNR wire hier folglich extrem verrin-
gert. Aufgrund der fehlenden Spulensensitivitdtsunterschiede in x-Richtung ist
also eine saubere Entfaltung des Bildes nicht mdoglich.

Eine optimale Spule benétigt bei der von der Applikation geforderten Beschleu-
nigungsrichtung (Phasenkodierrichtung) niedrige g-Faktoren um sie fiir parallele
Bildgebungsmethoden verwenden zu kénnen.

Parallele Bildgebung kann bei jeder Bildgebungssequenz verwendet werden. Sinn-
voll ist der Einsatz allerdings nur bei Anwendungen, bei denen die Vorteile durch
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Abbildung 2.5: g-Faktorkarten fiir eine Beschleunigung um den Faktor R = 2 in
y- (links) bzw. z-Richtung (rechts). Der Pfeil symbolisiert die Beschleunigungs-
richtung.

die schnellere Akquisition die Nachteile durch die SNR-Einbuflen aufwiegen.

2.3 Die NMR-Messspule

NMR-Messspulen kann man in Volumenspulen und Oberflachenspulen untertei-
len. Volumenspulen umschliefen das zu untersuchende Objekt und erzeugen in
der Regel ein homogenes él—Feld, weswegen sie hdufig als Sendespulen verwendet
werden. Typische Beispiele fiir Volumenspulen sind die Solenoidspule, der Bird-
cage [hayes85] oder auch der TEM [roeschmann88] [vaughan94|. Klinische MR-
Geréte besitzen meistens schon eine eingebaute Volumenspule, die sogenannte
Ganzkorperspule.

Oberflachenspulen werden an die zu untersuchende Region positioniert und um-
schlieBen das Objekt nicht. Sie haben an der Oberfliche eine hohe Sensitivitét,
die mit zunehmendem Abstand abnimmt. Deswegen werden Oberflachenspulen
meistens nur zum Empfangen des NMR-Signals verwendet. Eine typische Ober-
flachenspule besteht nur aus einer kreisférmig gebogenen Leiterbahn als Indukti-
vitét. Eine solche Spule wird auch als Loop-Spule (Kapitel 2.3.5) bezeichnet.

2.3.1 Das Signal-Rausch-Verhiltnis

Das Signal-Rausch-Verhiltnis wird in der Regel definiert als das Verhéltnis aus
mittlerer Leistung des Nutzsignals und mittlerer Leistung des Rauschsignals ei-
ner Signalquelle. Wie bereits in der Einleitung angesprochen, ist das SNR ein
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wichtiges MaB fiir die Qualitédt einer Empfangsspule. Das Messsignal der NMR
ist eine induzierte Spannung. Deswegen wird {iblicherweise in der NMR das SNR
iiber das Verhiltnis der Spannung des Nutzsignals und der Spannung des Rausch-
signals definiert.

Die Empfindlichkeit einer Spule ist als Messgrofle nicht leicht zugéinglich. Das Re-
ziprozitatsprinzip [hoult76] ermoglicht allerdings die Riickfiihrung des Empfangs-
falls auf den Sendefall. Es besagt, dass bei einer mit dem Strom I, durchflossenen
Spule, die an einem Punkt A ein stidrkeres Magnetfeld B; erzeugt als am Punkt
B, im Empfangsfall von einer Magnetisierung am Punkt A eine gréflere Spannung
als von einer gleich groflen Magnetisierung am Punkt B in dieser Spule induziert
wird. Fiir die in der Spule induzierte Spannung bedeutet das

d B -

g = —P = —— [ == M,,dV. 2.
Uznd dt Is Ty V. ( 9)

Die induzierte Rauschspannung entsteht durch das thermische Rauschen eines
Rauschwiderstandes R, wobei sich R aus unterschiedlichen Rauschmechanismen
zusammensetzt [johnson28]:

Usanseh = VAT RAD. (2.10)

Av ist die Akquisitionsbandbreite, die bis zu einigen hundert kHz grofl werden
kann. Auch bei der Rauschspannung besteht ein Zusammenhang zwischen Sende-
und Empfangsfall. Ein Verlustmechanismus im Sendefall wird im Empfangsfall
Rauschen erzeugen. Es ist deswegen wichtig, beim Bau der Spule Verlustmecha-
nismen zu minimieren.

Im Folgenden sollen die verschieden Mechanismen beschrieben werden, die zum
Rauschwiderstand beitragen:

Rauschen durch ohmsche Verluste: Jeder normalleitende elektrische Leiter
besitzt einen ohmschen Widerstand. Fiir Wechselstrome ist dieser aufgrund des
Skin-Effekts und des daraus resultierenden kleineren Leiterquerschnitts grofier als
der Gleichstromwiderstand. Die Eindringtiefe in Kupfer betragt z. B. bei 100 MHz
6,6 pm. Beim Spulenbau gilt es somit ohmsche Widerstdnde zu minimieren und
Bauteile mit hohen Giiten zu verwenden.

Rauschen durch induktive Verluste: In verlustbehafteten Materialien durch
Magnetfelder induzierte Wirbelstrome sind weitere Rauschmechanismen. B;-Feld-
komponenten in z-Richtung sind in der Probe zu minimieren, da diese nicht zum
NMR-Signal beitragen. In x-y-Richtung sind sie nicht zu vermeiden.

Rauschen durch dielektrische Verluste: Elektrische Felder erzeugen in Ma-
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terialien mit einer Dielektrizitatskonstante € # 1 Verschiebungsstrome und somit
einen weiteren Verlustmechanismus. Beim Spulenbau muss also darauf geachtet
werden, das Auftreten elektrischer Felder, soweit moglich, im Bereich von ver-
lustbehafteten Dielektrika, insbesondere der Probe, zu verhindern.

Rauschen durch Strahlungsverluste: NMR-Resonatoren sind effektive An-
tennen, die elektromagnetische Felder nicht nur, wie fiir die NMR relevant, im
Nahfeld erzeugen, sondern auch in das Fernfeld abstrahlen. Diese Verluste im
Sendefall konnen durch Abschirmungen minimiert werden. Im Empfangsfall ver-
hindert eine Abschirmung zusétzliches Rauschen durch externe Storquellen.

Zusammen mit den Gleichungen 2.9 und 2.10 erhélt man fiir das SNR unter der
Annahme einer homogenen Probe sowie homogener Magnetfelder By und B; im
Probenvolumen:

Uind . _iWOEIMxyV x Bl x gl,my
Urausch [s V 4kT RAv ]5\/E \/ﬁ .

Bei einer Sendeempfangsspule erhélt man folglich ein hohes SNR, wenn diese mit
wenig Sendeleistung P ein moglichst grofles transversales Bi-Feld erzeugt.

SNR = (2.11)

2.3.2 Die Spulengiite @)

Die Spulengiite @ ist ein Maf fiir die Verlustmechanismen in einem Resonator.
Sie ist definiert als

Q== (2.12)

wobei L die Induktivitiat der Spule und R die Summe aller Verlustwidersténde ist.
Die Giite der Spule kann sehr leicht auf der Messbank bestimmt werden [haase00]
und erlaubt es ohne NMR-Experiment Aussagen iiber die Verlustmechanismen
zu treffen. Die Giite kann sowohl unbeladen als auch beladen mit einem Phantom
gemessen werden. Das Verhéltnis aus beiden Messungen gibt Aufschluss dariiber,
welche Verlustmechanismen iiberwiegen und somit auch ob und wie das SNR der
Spule verbessert werden kann:

Qunbeladen o R.S'pule + RProbe

2.13
Qbeladen RSpule ( )

Bei einem Giitenverhéltnis Q,qu0 < 2, dominiert das Spulenrauschen das Pro-
benrauschen. Eine Minimierung der Verlustmechanismen des Resonators fiihrt
also zu einem SNR-Gewinn. Wenn das Giitenverhéltnis ),qs0 >> 2 ist, ist der
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dominante Rauschmechanismus das Probenrauschen. Dann fiihrt auch eine Ver-
besserung des Resonators zu keiner SNR-Steigerung, falls nicht elektrische Felder
in der Probe oder B;-Felder in z-Richtung die dominante Ursache fiir das Pro-
benrauschen sind. Uber die Gleichung 2.11 und die Bezichung [gueron89]

B% Y Ho
— = eladen 2.14
P duwy I Jetad (2:14)

erhélt man einen Zusammenhang zwischen SNR und Spulengiite:

SNR o \V n@beladen- (215)

Der Faktor 7 ist der sogenannte Fiillfaktor [hill68]. Er ist definiert als

| BV
Probenvolumen
= . 2.16
g [ BV (2.16)

gesamter Raum

Fiir ein optimales SNR muss bei hoher beladener Giite der Fiillfaktor moglichst
dicht an 7 = 1 liegen. Abgesehen von Orten, an denen hohe elektrische Felder
auftreten, sollte das Probenvolumen folglich méglichst mit dem Spulenvolumen
iibereinstimmen.

2.3.3 Signaliibertragung

Im Sendefall muss die Leistung des HF-Senders verlustfrei zur Spule iibertra-
gen werden konnen. Im Empfangsfall darf das NMR-Signal von der Spule bis
zum Vorverstiarker des NMR-Geréites nicht zusétzlich verrauscht werden. Die Si-
gnaliibertragung erfolgt dann effektiv, wenn die Ubertragungsketten iiber die
gesamte Strecke die gleiche Impedanz besitzen. Bei einer Fehlanpassung der Im-
pedanzen wird ein Teil der Leistung reflektiert. Der Reflektionsfaktor r bei einem
Ubergang von der Impedanz Z auf die Impedanz Z, betrigt

Z — Zy
r= .
Z + Zy

(2.17)

In der NMR hat sich eine Impedanz von Z; = 502 als Standard entwickelt. Zur
Uberbriickung von lingeren Strecken werden meistens Koaxialkabel, ebenfalls
mit einem Wellenwiderstand von 50(2, verwendet. Da eine NMR-Spule in der
Regel keine Impedanz von 50 €2 besitzt, muss diese erst durch ein sogenanntes
Ankoppelnetzwerk auf Z;, transformiert werden.
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2.3.4 Vorverstarker

Fiir die Rauschzahl NF? der gesamten Empfangskette sind vor allem die ersten
Glieder wichtig. Das in der Spule induzierte NMR-Signal muss somit mdoglichst
verlustfrei zu dem ersten Vorverstiarker gelangen. Das erreicht man durch gu-
te Impedanzanpassung sowie kurze Strecken zwischen Spule und Vorverstérker.
Wenn moglich, sollte der Vorverstéirker direkt in die Spule integriert sein. Ein
typischer Vorverstéirker fiir MR-Spulen verstéarkt das Signal um ca. 27dB bei
einer Rauschzahl NF' < 1dB, wenn die Rauschquelle eine Impedanz von 50 €2
besitzt. Moderne Vorverstérker fiir die NMR besitzen eine von 50 €2 verschiedene,
fehlangepasste Eingangsimpedanz Zyy mit einem Reflexionsfaktor r =~ 1. Abbil-
dung 2.6 zeigt eine typische Empfangskette von der Spule bis zum Vorverstérker.
Die Impedanz der Spule Zg,. wird iiber ein kapazitives Ankoppelnetzwerk auf
50 €2 transformiert und iiber einen 50 2-Phasenschieber an den Vorverstarker an-
geschlossen [reykowski95]. Durch den Phasenschieber wird die niedrige Impedanz
des Vorverstérkers in eine hohe Impedanz Z,s¢., direkt an der Spule transfor-
miert, was man sich bei der sogenannten Vorverstéirkerentkopplung zu Nutze
macht (Kapitel 2.4.2). Das fiihrt auch dazu, dass die Spule toleranter gegeniiber
nicht optimaler Beladung wird.

Spule Ankopplung Phasenschieber Vorverstarker

||

—o oMM p— o

C. L,
P Rx
= ==(:Ph = C
C,
O O Yo o—
Spule offen 50Q SOQ ZVV

Abbildung 2.6: Darstellung der Empfangskette von der Spule bis zum Vor-
verstirker. In der gesamten Kette werden nur verlustfreie Bauteile wie Konden-
satoren oder Induktivititen verwendet, um kein zusdtzliches ohmsches Rauschen
2U erzeugen.

2.3.5 Die Loop-Spule

Einer der einfachsten Spulentypen ist die sogenannte Loop-Spule [ackerman80)].
Sie ist eine Oberflachenspule, welche haufig als reine Empfangsspule Verwendung
findet und besteht im einfachsten Fall aus einer kreisformig gebogenen Leiter-
bahn, die durch eine Kapazitdt C' auf die Resonanzfrequenz abgestimmt wird.

2NF: engl. noise figure; NF = 10lg g™ SNR‘”"
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Zur Minimierung der iiber C' anfallenden elektrischen Felder wird die Kapazitét
manchmal iiber mehrere Kondensatoren verteilt. Die Loop-Spule erzeugt in ers-
ter Naherung ein Bj-Feld, welches indirekt proportional mit der Entfernung zur
Spulenebene abfillt. Aufgrund dieser Inhomogenitit werden Loop-Spulen meis-
tens nur als reine Empfangsspulen in Kombination mit einer ein homogenes
Feld erzeugenden Volumenspule eingesetzt. Bei richtiger Dimensionierung besitzt
die Loop-Spule lokal eine sehr hohe Sensitivitéat. Als Faustformel kann man an-
nehmen, dass die Eindringtiefe? einer kreisfSrmigen, probenrauschendominierten
Loop-Spule in etwa ihrem Radius entspricht [haase00]. Bei Verwendung der Spu-
le als reine Empfangsspule muss beachtet werden, dass die Loop-Spule wihrend
des Sendens mit der Volumenspule nicht resonant sein darf, sie also weggeschaltet
werden muss [boskamp85]. Anderenfalls hitte man gekoppelte Schwingkreise, was
zu mangelnder Effektivitéit der Spulen (Kapitel 2.4.2) oder im schlimmsten Fall zu
einer Fokusierung der Felder und damit zu einer starken Erwarmungen der Probe
fithren kann. Ein Wegschalten der Spule erreicht man z. B. durch einen zusétz-
lichen resonanten Kreis, dem Sperrkreis, der durch eine PIN*-Diode geschaltet
werden kann. Eine PIN-Diode besteht aus drei Schichten, einem n- und einem
p-dotierten Bereich sowie einem dazwischenliegenden hochohmigen, nicht dotier-
ten Bereich. PIN-Dioden werden verwendet, um mit Gleichstrom hochfrequenten
Wechselstrom zu schalten. Fliet durch die PIN-Diode ein Vorwértsstrom von
100 mA, verkleinert sich die Sperrschicht, was einen niedrigen Wechselstromwider-
stand zur Folge hat. Wird sie z. B. mit -30 V riickwérts gegengespannt, verbreitert
sich die Sperrschicht und der Wechselstromwiderstand erhoht sich. Die Schaltzei-
ten von in der NMR verwendeten PIN-Dioden betragen wenige ps. Abbildung
2.7 zeigt das Schaltbild einer typischen, an 50 §2 angekoppelten Loop-Spule mit
aktivem Sperrkreis.

Die Aufteilung der Kondensatoren sorgt dafiir, dass elektrische Felder an den Stel-
len der Kondensatoren konzentriert werden und sich somit auflerhalb der Probe
befinden. Dadurch wird die Giite optimiert, da das Dielektrikum im Kondensa-
tor in der Regel verlustdarmer ist, als das der Probe. Zuséatzlich minimiert sich
die Frequenzverschiebung beim Beladen der Spule. Der Kondensator an der Seite
des Ankoppelnetzwerkes ist noch einmal aufgeteilt. Zwischen diesen beiden Kon-
densatoren befindet sich aus Symmetriegriinden das elektrische Potential Null.
Deshalb eignet sich diese Position fiir Masseverbindungen. Die Induktivitét L,
bildet bei durchgeschalteter PIN-Diode einen aktiven Sperrkreis mit der Reso-
nanzfrequenz

1

VsSperr = —— FfF/—=-
T om JL,2C

3Die Eindringtiefe ist die Tiefe, bei der die Sensitivitit der Spule auf % also ca. 37 % der
Sensitivitdt im Zentrum der Spule abgefallen ist.
4PIN: engl. positive intrinsic negative

(2.18)
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Abbildung 2.7: Schaltbild einer Loop-Spule mit dem Radius R, die als reine Emp-
fangsspule verwendet werden soll. Die Impedanzanpassung auf 502 erfolgt diber
den Kondensator Cy,. Der aktive Sperrkreis mit der Resonanzfrequenz Vspey, =

1 . .
omTac Schaltet die Spule im Sendefall weg.

2.4 Spulen-Arrays

Um mit einer Empfangsspule ein zu untersuchendes Objekt mit bestmoglicher
Sensitivitit darstellen zu konnen, benétigt man eine fiir dieses Objekt optimierte
Spule. Eine Oberflachenspule bietet eine lokal hohe Sensitivitéit, wahrend eine
Volumenspule das ganze Objekt abdecken kann. Die Grofle einer Oberflichenspule
ist maflgebend fiir ihre Eindringtiefe. Bei einer Spule fiir Wirbelsdulenbildgebung
mochte man zum Beispiel einerseits eine Oberflichenspule haben, die klein ist, da
die Wirbelsédule direkt an der Oberflache liegt und somit keine grofle Eindringtiefe
benotigt wird. Andererseits ist die Wirbelsdule ein langgestrecktes Objekt, was
eine grofe, nicht SNR-optimierte Oberflichenspule erfordert. Das Konzept der
Spulen-Arrays [roemer90] beruht darauf, viele kleine SNR-optimierte Spulen zu
einer grofleren Spule zu kombinieren.

2.4.1 Grundprinzip

Als Spulen-Array bezeichnet man eine Anordnung von mehreren Oberflichenspu-
len. Die Spulenelemente kénnen ein-, zwei- oder auch dreidimensional angeordnet
werden. Eine Anordnung bei der die Elemente das zu untersuchende Objekt um-
schliefen, nennt man auch Volumenspulen-Array [hayes91].
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2.4.2 Entkopplung

In einem Spulen-Array werden mehrere Schwingkreise geometrisch benachbart
angeordnet. Jeder Schwingkreis empfiangt allerdings nicht nur die vom MR-Signal
induzierte Spannung sondern zusétzlich auch die Spannung U;, die im Element ¢
durch einen Strom I; im Element j mittels der Gegenimpedanz Z;; iibertragen
wird [wright97]:

Zur Minimierung dieser unerwiinschten Spannung kann entweder I; unterdriickt
oder Z;; reduziert werden. Z;; setzt sich aus einem reellen gemeinsamen Rauschwi-
derstand R;; und einer Gegeninduktivitdt M;; zusammen. Der Rauschwiderstand
sorgt fiir die Rauschkorrelation der Elemente und ist bei vorhandener Probe im-
mer verschieden von Null. Einfacher beeinflussbar ist die Kopplung durch die
Gegeninduktivitét.

Um das Verhalten zweier durch eine Gegeninduktivitdt M koppelnder Spulen
berechnen zu konnen, kann man die zwei getrennten Schwingkreise in einem Er-
satzschaltbild als ein gekoppeltes System darstellen (Abbildung 2.8). Das neu
entstandene System besitzt nun zwei mogliche Schwingungsmoden.

Abbildung 2.8: Das Verhalten zweier durch eine Gegeninduktivitit M koppelnde
Loop-Spulen mit den Resonanzfrequenzen vy = ﬁ und vy = 27r\/ﬁﬂmks)
lasst sich durch eine Darstellung im Ersatzschaltbild (rechts) berechnen.

Fiir den einfachen aber héufigen Fall, dass die Resonanzfrequenz beider Schwing-
kreise bei der selben Frequenz 1 liegt und die Induktivitdten L; = Ly = L, sowie
die Kapazitiaten €} = C5 = (' sind, erhilt man eine Impedanzkurve analog zu
Abbildung 2.9. Aus dem Ersatzschaltbild lassen sich die Frequenzen beider Mo-
den berechnen. FlieBt der Strom in beiden Spulen gleichphasig, hebt er sich im
Leiterbahnstiick mit der Gegeninduktivitdt M auf und man erhélt als Resonanz-
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frequenz
1

Vgleichphasig = .
T or JO(L — M)

Schwingen beide Spulen gegenphasig verdoppelt sich der Stromfluss durch die
Gegeninduktivitdt M und man erhalt

(2.20)

. (2.21)

Vgegenphasig =

TH

2m,/C(L+ M)

AN\ Z(v)

QO /| [\ QQ

L
.
7

Yo

Abbildung 2.9: Darstellung der Impedanz zweier gekoppelter Schwingkreise, die
ohne Kopplung bei der gleichen Frequenz vy resonant wdren. Man erhdlt zwei
maogliche Schwingungsmoden.

Die Aufspaltung der Frequenzen ist ein Maf fiir die Gegeninduktivitat M. Haufig
wird als Maf fiir die Kopplung nicht M sondern die Kopplungskonstante k = %
angegeben. Sie beschreibt das Verhéltnis der Gegeninduktivitit zur Induktivitét
eines Schwingkreises. Fiir k << 1, was bei Spulen-Arrays meistens gegeben ist,
kann man aus der Frequenzaufspaltung Av = vgichphasig — Vgegenphasig direkt k
berechnen:

_ Ay

%)

k (2.22)

Die Kopplung fiihrt zu einer Aufspaltung der Frequenzen und zu einer verminder-
ten Sensitivitit bei der eigentlichen Arbeitsfrequenz 1y sowie zu einer Ubertra-
gung von Signal und Rauschen auf andere Spulen. Beides setzt das SNR herab. Im
Idealfall méchte man bei einem Spulen-Array komplett unabhingige Einzelspulen
haben. Um das zu erreichen, stehen verschiedene Entkopplungsmechanismen zur
Verfiigung.
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Induktive Entkopplung

Direkt benachbarte Spulen koénnen durch geometrischen Uberlapp [roemer90]
entkoppelt werden. Fiir die in einer Spule induzierte Spannung ist der durch
sie hindurchflieBende, sich zeitlich dndernde magnetische Fluss —® entscheidend.
Bei einer idealen Entkopplung verschwindet, bei Vernachléssigung von Einfliissen
durch elektrische Felder und die Probe, die induzierte Spannung

Upng = —® = 0. (2.23)

Abbildung 2.10 veranschaulicht die Funktionsweise dieser Entkopplungsart.

Abbildung 2.10: Der blaue Strom I, der in der linken Spule 1 fliefit, erzeugt einen
magnetischen Fluss durch die Fldche der Spule 2, der in dieser einen Strom Iy
induziert. Uberlappen beide Spulen gerade so, dass der Fluss tiber die Fliche der
rechten Spule integriert Null ergibt, wird in Spule 2 keine Spannung induziert und
I, =0 . Die Spulen sind geometrisch voneinander entkoppelt.

Fiir kreisformige Loop-Spulen mit dem Durchmesser d und vernachlissigbarer
Leiterbahnbreite erhéalt man im Idealfall einen Abstand der Spulenmittelpunkte
von 0, 75d fiir optimalen geometrischen Uberlapp. Bei rechteckigen Loop-Spulen
der Breite b erhélt man einen Abstand von 0,9b. Diese Werte dienen allerdings
nur als Anhaltspunkte, da elektrische Felder sowie eine endliche Leiterbahnbreite
den optimalen Uberlapp beeinflussen. In der Praxis ermittelt man den Uberlapp
experimentell. Der groBe Vorteil des geometrischen Uberlapps ist die Breitban-
digkeit der Entkopplung. Ein Nachteil liegt in den etwas schlechteren g-Faktoren
bei parallelen Bildgebungsmethoden, da durch den Uberlapp der Spulen auch die
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Spulensensitivitdten iiberlappen. Besonders bei hohen Frequenzen kann es sich als
nachteilig auswirken, dass durch Uberlappung die Spulenelmente grofler als bei
anderen Entkopplungsarten werden und dadurch Probleme verursacht werden.

Kapazitive Entkopplung

Benachbarte Spulen lassen sich auch kapazitiv entkoppeln. Eine Mo6glichkeit dies
zu bewerkstelligen ist die Entkopplung iiber eine gemeinsame Leiterbahn [wang96].
Abbildung 2.11 zeigt zwei Loop-Spulen die iiber das gemeinsame Leiterbahnstiick
AB entkoppelt sind. Die Gegenimpedanz iwM kann durch einen Kondensator

@
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(@ Jpummn
@
o=

Abbildung 2.11: Damit ein Strom I der in Spule 1 fliefit, in Spule 2 keinen
Strom induziert, muss die Strecke zwischen A und B die Gegeninduktivitdt M
ausgleichen. Das erreicht man tber den Kondensator Cyp.

Csp im gemeinsamen Leiterbahnstiick AB entkoppelt werden. Wahlt man als
Impedanz des Entkopplungskondensators C'yp = ﬁ wird die Gegenimpedanz
unter Vernachlissigung des Rauschwiderstandes ausgeglichen. Die Spulen sind
somit entkoppelt. Der Vorteil dieser Methode liegt darin, dass er bei jeder Spu-
lenanordnung verwendet werden kann, solange die Leiterbahn serienresonant ge-
macht werden kann. Dadurch, dass die einzelnen Spulen nicht iiberlappen, iiber-
lappen auch die Spulensensitivitédten nicht, was niedrigere g-Faktoren ermoglicht.
Ein Nachteil ist, dass die Entkopplung nur schmalbandig ist, und somit fiir jede
Frequenz, teilweise sogar fiir stark unterschiedliche Beladungen, neu eingestellt
werden muss.

Auch wenn die Spulen keine gemeinsame Leiterbahn besitzen, kénnen sie durch
ein Entkopplungsnetzwerk kapazitiv von einander entkoppelt werden [lian98|. Ab-
bildung 2.12 zeigt ein Beispiel zweier Spulen, die durch die Kondensatoren C,
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entkoppelt sind. Diese Methode wird héufig auch als ,,Gap-Anordnung® der Ele-
mente bezeichnet.
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Abbildung 2.12: Ein Strom I (blau) in Spule 1 induziert in Spule 2 einen un-
erwinschten Strom Iy (blau gestrichelt). Durch die Finfihrung zweier Entkopp-
lungskondensatoren C. entsteht noch eine zusdtzliche Masche in der ebenfalls
durch Iy, ein Strom I, (rot) induziert wird. Die Finstellung der Entkopplungs-
kondensatoren kann I, genau so gewdhlt werden, dass diese in Spule 2 einen
zu Ig entgegengesetzten Strom Irs (rot gestrichelt) gleichen Betrages induzieren.
Dadurch fliefit effektiv in der rechten Spule kein Strom und die Spulen sind ent-
koppelt.

Der Vorteil dieser Methode liegt darin, dass zwei rdumlich getrennte Spulen,
rdumlich getrennte Spulensensitivitdten und damit niedrige g-Faktoren erreichen.
Fiir parallele Bildgebung ist diese Methode also besonders geeignet. Auch nicht
direkt benachbarte Spulen, z.B. die iibernédchsten Nachbarn, kénnen mit die-
ser Methode entkoppelt werden. Ein Nachteil dieser Entkopplungsmethode ist,
genau wie bei der Entkopplung iiber eine gemeinsame Leiterbahn, deren Schmal-
bandigkeit. Im Gegensatz zu den bisherigen Methoden, die eine Entstehung des
Kopplungsstroms verlustfrei verhindern, wird bei der ,,Gap-Anordnung* ein Teil
der Leistung fiir die Entkopplung verwendet. Das macht sich, abhéngig von der
Stdarke der Kopplung, in einem Giitenabfall bemerkbar. Zusétzlich wird durch
die kleinere Elementgrofie auch der Fiillfaktor n verringert. Beides reduziert nach
Gleichung 2.15 das SNR.

Vorverstiarkerentkopplung

Alle bisher beschriebenen Techniken zur Entkopplung von Spulen werden meis-
tens nur bei geometrisch benachbarten Spulen oder iibernéchsten Nachbarn ver-
wendet. Bei einem grofleren zweidimensionalen Phased-Array wére es sehr auf-
windig jedes Spulenelement von jedem anderen direkt zu entkoppeln. Das ist
fiir Empfangsspulen auch héufig nicht notwendig, da man bei der Entkopplung
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zusétzlich noch auf die sogenannte Vorverstérkerentkopplung [roemer90] zuriick-
greifen kann. Die Kopplung zweier Spulen beruht darauf, dass ein Strom in der
einen Spule iiber eine Gegeninduktivitit eine Spannung in einer anderen Spule
induziert. Ein Ansatz, diese Kopplung zu unterdriicken, ist, das Auftreten die-
ses Stroms von vornherein zu verhindern. Auf das SNR im Empfangsfall hat das
keinen Einfluss, da dafiir nicht der Strom sondern die anliegende Spannung ent-
scheidend ist. Die niedrige Eingangsimpedanz eines Vorverstérkers kann in eine
hohe Impedanz in der Spule transformiert werden (Kapitel 2.3.4), die den Strom
und somit die Kopplung herabsetzt. Diese Methode ermoglicht erfahrungsgeméfl
eine zusétzliche Entkopplung von ca. -15dB. Sie setzt allerdings ein Mindestmafl
an Entkopplung voraus. Empirische Messungen haben ergeben, dass in der Praxis
eine maximale Frequenzaufspaltung von ca. 5 % Voraussetzung fiir eine Funktion
der Vorverstarkerentkopplung ist.

2.4.3 Rauschkorrelation

Das Rauschen, welches von einem Spulen-Array akquiriert wird, setzt sich wie bei
einer einzelnen Spule aus Probenrauschen und Spulenrauschen zusammen. Das
Spulenrauschen der einzelnen Kanéle ist im Idealfall, bei vollstdndig entkoppelten
Spulen, unkorreliert. Das gilt fiir das Probenrauschen nicht. Die Auswirkungen
aus dieser Tatsache auf das SNR lassen sich an einem Beispiel leicht erkléren.
Zwei identische, perfekt voneinander entkoppelte, Loop-Spulen, die am gleichen
Ort plaziert sind, empfangen zu jeder Zeit die gleiche Signalspannung und die glei-
che Rauschspannung. Das Rauschen ist somit nicht zufillig, sondern vollstindig
korreliert. Als SNR erhélt man also in der Kombination dasselbe wie bei einer
einzelnen Spule. Ware das Rauschen unkorreliert, wiirde man einen SNR-Gewinn
um den Faktor v/2 erwarten. Sind die einzelnen Spulenkanéle nicht vollstindig
voneinander entkoppelt, weisen sie ebenfalls eine Korrelation des Rauschens auf,
die das kombinierte SNR herabsetzen. Fiir den Fall zweier Spulen, deren Emp-
findlichkeiten nicht {iberlappen, ist die Rauschkorrelation ein direktes Maf fiir
die Kopplung dieser Spulen. Ist die Korrelation nicht zu stark, als Erfahrungs-
wert kann man 40 % annehmen, ldsst sich diese bei der Kombination der Daten
herausrechnen. Um das bestmogliche SNR eines Spulen-Arrays zu erhalten, muss
folglich zwingend die Rauschkorrelation mit einbezogen werden [hayes90].

2.5 Gerite und Methoden

In diesem Abschnitt sollen die zur Charakterisierung der Spulen verwendeteten
Methoden erlautert werden. Diese konnen unterteilt werden in Methoden auf der
Messbank sowie Methoden am MR-Gerat.



28 KAPITEL 2. GRUNDLAGEN

2.5.1 Charakterisierung auf der Messbank

Die Charakterisierung auf der Messbank bietet die ersten Hinweise darauf, wie
gut bzw. sicher die aufgebaute Spule ist. Mit Hilfe des in dieser Arbeit verwen-
deten Netzwerkanalysators E5061A ENA-L der Firma Agilent Technologies ist
die Giite eines Schwingkreises direkt zugénglich. Sie kann entweder in Reflexion
durch ein Ankoppelnetzwerk oder in Transmission mit Hilfe einer sogenannten
Doppelspulenanordnung [darrasse93] gemessen werden. Der Netzwerkanalysator
berechnet {iber die Breite der Resonanzkurven die jeweilige Giite. Ebenfalls direkt
bestimmbar iiber eine Messung in Reflexion ist die Qualitéit der Transformation
der Spulenimpedanz auf 50 2. Durch eine Transmissionsmessung ldsst sich die
Kopplung zwischen zwei Spulenelementen bestimmen.

Auch sicherheitsrelevante Messungen konnen mit dem Netzwerkanalysator durch-
gefiihrt werden. Dazu gehort das Testen der Funktion der aktiven Entkopplung
sowie die Uberpriifung der Vorverstirkerentkopplung [reykowski95].

2.5.2 Charakterisierung am MR-Gerit

Die Charakterisierung auf der Messbank kann nur Anhaltspunkte fiir die Leis-
tungsfihigkeit einer Spule geben. Entscheidend ist letztendlich das Verhalten im
MR-Experiment. Nur dort kann abschlieBend das SNR der Spule sowie ihre Ei-
genschaften beziiglich paralleler Bildgebung geklart werden.

Bestimmung der Rauschkorrelation

Die Rauschkorrelation zwischen einzelnen Spulenkanélen lésst sich einfach durch
ein MR-Experiment, bei dem gleichzeitig fiir jeden Kanal nur Rauschen akquiriert
wird, bestimmen [kellman05]. Das kann z. B. ein Bildgebungsexperiment sein, bei
dem der Sendepuls weggelassen wird oder sehr stark abgeschwicht ist. Da die
Beladung der Spule das Rauschen beeinflusst, sollte diese vergleichbar mit den
spiateren Experimenten sein. Die Rauschkovarianzmatrix fiir N aufgenommene
komplexe Rauschdatenpunkte n fiir jeden Kanal ist definiert als

1 X,

Die Diagonalelemente ¥;; beinhalten Informationen iiber die Rauschamplitude
jedes einzelnen Elementes ¢. Die nicht auf der Diagonalen liegenden Elemente
zeigen die Korrelation zwischen jeweils zwei Elementen ¢ und j. Fiir die Rausch-
korrelationsmatrix wird jedes Spulenelement auf die Rauschamplitude 1 normiert.
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Bestimmung des SNRs

Die korrekte Bestimmung des SNRs einer Spule ist sehr schwierig, da sehr vie-
le Faktoren in das SNR eingehen. Dazu zidhlen z.B. die verwendete Sequenz,
die Phantomauswahl, die verwendete Auflésung, die Akquisitionsbandbreite, die
durch den Shim verursachte Linienbreite oder die eingesetzten Filter. Auch Spu-
lenparamater, wie z. B. die Kanalanzahl oder der Fiillfaktor beeinflussen das SNR,
was vor allem einen Vergleich zwischen unterschiedlichen Spulen sehr schwierig
macht. Trotzdem benétigt man zur Charakterisierung der Spulen eine verléssliche
Methode, das SNR zu bestimmen.

Eine weitverbreitete Methode ist die Bestimmung des SNRs aus einem Bild iiber
die sogenannte Kringelmethode. Man bestimmt in einer ROI° eines reellen MR-
Bildes den Mittelwert des Signals und teilt ihn durch die Standardabweichung
einer zweiten ROI, in der sich nur Rauschen befindet. Diese Methode ist einfach
aber sehr fehleranfillig. Zunéchst geht diese Methode davon aus, dass das Rau-
schen Rayleigh-verteilt und zusétzlich im gesamten Bild gleich grof§ ist. Diese
Voraussetzung ist in kombinierten Bildern von Spulen-Arrays sowie in beschleu-
nigten Bildern h&ufig nicht gegeben. Auch von der MR-Gerite-Software einge-
setzten Filter beeinflussen die rdumliche und statistische Verteilung des Rau-
schens. Das fiihrt zu Auswertungsfehlern, die leicht einen Faktor 2 im SNR aus-
machen konnen [dietrich07]. Diese Methode ist deswegen zur zuverldssigen SNR-
Bestimmung ungeeignet.

Der Goldstandard zur SNR-Bestimmung beruht auf mehrfacher Wiederholung
des gleichen Experiments [sodickson99]. Aus diesen Messungen ldsst sich dann
fiir jedes Pixel aus den ungefilterten Rohdaten das SNR (Mittelwert des komple-
xen Pixelwerts aus den Messungen dividiert durch deren Standardabweichung)
bestimmen. Unter der Annahme, dass die Instabilitaten des MR-Gerétes iiber die
Zeit sowie das physiologische Rauschen (z.B. Patientenbewegung) im Vergleich
zur Rauschamplitude klein sind und zusétzlich keine Relaxationszeit-Effekte auf-
treten, erhdlt man mit dieser Methode eine SNR-Karte, die fiir jedes Pixel den
SNR-Wert angibt. Fiir Phantommessungen lassen sich diese Unsicherheiten, durch
den Einsatz von Filtern sowie Messungen im stationédren Gleichgewicht leicht mi-
nimieren und man erhélt eine sehr robuste Methode, deren einziger Nachteil in
der langen Zeit fiir die Datenaufnahme besteht. In-vivo ist das physiologische
Rauschen deutlich stérker und die Methode ist somit nicht einsetzbar.

Zwei Alternative Methoden, die diese Nachteile nicht besitzen, beruhen auf der
,vorgetduschten® Wiederholung des gleichen Experimentes [robson08] [riffe07].
Bei beiden Methoden wird zusétzlich zu einem Bilddatensatz ein zusétzlicher
Rauschdatensatz aufgenommen. Aus diesem Rauschdatensatz werden unter Er-

SROI: engl. region of interest - Ein zusammenhingender, hiufig kreisformiger, Teilbereich
eines MR-Bildes, der zur Auswertung herangezogen wird.
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haltung der Rauschkorrelation zwischen den einzelnen Kanélen n Rauschda-
tensétze, bzw. n unterschiedliche Bilddatensétze erzeugt. Mit diesen Daten kann
analog zur Methode der mehrfachen Wiederholung das SNR fiir jedes Pixel be-
stimmt werden. Der Hauptunterschied der beiden Methoden liegt in der Generie-
rung der Pseudo-Rauschdaten. Die Methode [riffe07] benutzt dazu sogenanntes
Bootstrapping [efron79]. Dabei wird der akquirierte Datensatz immer wieder neu
permutiert. [robson08] verwendet dazu eine Monte-Carlo-Simulation [metropo-
1is49]. Aus dem gemessenen Rauschen wird die Rauschamplitude und die statis-
tische Verteilung bestimmt. Mit diesen Informationen werden ebenfalls n neue
Datensétze generiert, deren Rauschamplitude und -verteilung mit dem urspriing-
lichen Datensatz iibereinstimmen. Die berechneten SNR-Karten beider Methoden
stimmen sehr gut mit den SNR-Werten des Goldstandards iiberein. Unter der
Annahme, dass sich die Statistik des Rauschens durch physiologisches Rauschen
nicht dndert, kann das SNR auch in-vivo bestimmt werden.

Mit den vorgestellten Methoden lassen sich zuverlidssig SNR-Auswertungen, auch
in-vivo erstellen. Fiir den klinischen Einsatz sind sie allerdings nicht geeignet,
da sie eine Nachbearbeitung der Rohdaten erfordern. Die beste Moglichkeit zur
SNR-Bestimmung bleibt die Option einer direkten Bildrekonstruktion am MR-
Gerit in SNR-Einheiten. Peter Kellman stellte 2005 [kellman05] vor, wie eine
solche Methode am MR-Geréat implementiert werden konnte. Sie kann sowohl am
Phantom als auch in-vivo sowie auch bei beschleunigten Datensétzen verwendet
werden. Vereinfacht beruht sie darauf, dass vor jeder Messung wenige Millise-
kunden lang nur Rauschen akquiriert wird. Aus diesen Daten lassen sich dann
die Rauschkorrelation sowie die Gewichtungen fiir eine optimale Rekonstrukti-
on bestimmen. Da die MR-Gerétehersteller diese Methoden nicht implementiert
haben, steht diese Option nur an wenigen Systemen zur Verfiigung.

Bestimmung der g-Faktoren

In Gleichung 2.8 wurde der g-Faktor eingefiihrt. Der g-Faktor ist direkt propor-
tional zum Verhéltnis aus unbeschleunigtem zu beschleunigtem SNR:

SNRoptimal,unbeschleunigt

\/ES N Rbeschl eunigt

g= (2.25)

Eine einfache Methode zur Bestimmung der g-Faktoren ist folglich die Akquisition
eines unbeschleunigten Bildes und der SNR-Vergleich mit den beschleunigten
Bildern. Eingefiithrt wurde der g-Faktor fiir SENSE. Nach obiger Definition lasst
er sich aber auch auf andere parallele Bildgebungsmethoden wie z. B. GRAPPA
anwenden und berechnen [breuer09).
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Uberpriifung der Spulensicherheit

Vor allem fiir Spulen, die an Menschen (Kapitel 4 und 5) eingesetzt werden sollen,
ist es wichtig, bestimmte Sicherheitsanforderungen zu erfiillen. Die dafiir nétigen
Mafinahmen dienen nicht einer héheren Leistungsfihigkeit der Spulen. Teilweise
wird sie dadurch sogar reduziert, wie es z. B. beim Einbau von Sicherungen der
Fall ist. Um ein héchstmogliches Mafl an Sicherheit zu gewé&hrleisten, wurden
bei allen in dieser Arbeit an Menschen eingesetzten Spulen die fiir Medizinpro-
dukte vorgeschriebenen Tests durchgefiihrt. Diese Anforderungen kommen aus
der Norm fiir medizinisch elektrische Geréate (DIN EN 60601), einer Risikoana-
lyse sowie den Anforderungen der MR-Geritehersteller. In Tabelle 2.1 sind die
durchgefiithrten Test inklusive einer kurzen Beschreibung aufgefiihrt.

Zusétzlich muss die Kompatibilitdt zu dem MR-Gerét, an dem die Spule zum
Einsatz kommt, gewéhrleistet sein. Dazu gehoren die Berechnung von hersteller-
spezifischen SARS-Parametern, die Einhaltung der Herstellervorgaben beziiglich
Gleichstromversorgung fiir Vorverstéirker und aktive Entkopplung, die Erstellung
von Coilfiles und die mechanische und elektrische Kodierung der Spulen.

Bei Spulen, die allein fiir den Einsatz an Tieren (Kapitel 3) gebaut wurden, sind
diese Tests zwar nicht notwendig, wurden aber im Rahmen dieser Arbeit trotzdem
durchgefiihrt. Einzig auf den Einsatz von Sicherungen in den einzelnen Elementen
wurde hier verzichtet, da diese besonders bei kleinen Spulen mit einer geringen
Induktivitéat die Giite und somit das SNR drastisch verringern.

6SAR: engl. specific absorption rate: Bei Einwirkung von HF-Feldern auf den menschlichen
Korper ist, abhéingig von den den Wechselfeldern ausgesetzten Korperteilen, geregelt, wie viel
Leistung pro Gewichtseinheit appliziert werden darf.
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Zu testende Eigen- | Beschreibung Risiko

schaft

Verstimmung wéahrend | Die Sendeleistung der | Verbrennungsgefahr

der Sendephase Ganzkorperspule bei gesteck- | durch starke
ter Empfangsspule darf nur | Feldiiberh6hungen
um 10 % vom Fall ohne Spule
abweichen.

Fehlertolerante ~ Ent- | Die Sendeleistung der | Verbrennungsgefahr

kopplungsschaltung Ganzkorperspule bei unge- | durch starke
steckter Empfangsspule darf | Feldiiberh6hungen

bei Fehlbedienung

Erwarmung durch HF-
Leistung

Die maximale Oberflichen-
temperatur der Spule bei Ap-
plizierung sehr starker HF-
Leistung darf maximal 40° C
betragen

Verbrennungsgefahr
bei Beriihrung

Erwdrmung durch Gra-

Die maximale Oberflachen-

Verbrennungsgefahr

dientenwirbelstrome temperatur der Spule beim | bei Berithrung
schnellen Schalten von star-
ken Gradienten darf maximal
40° C betragen.
Funktion der Spule | Nach den Erwarmungstests | Fehldiagnose  bei
nach Erwarmungstests | darf sich das SNR um maxi- | Bildartefakten
mal 10 % geéndert haben
B;-Feldhomogenitét Die maximale Anderung des | Fehldiagnose  bei
Bi-Feldes der Ganzkorper- | Bildartefakten
spule durch die Spule darf
maximal 10 % betragen.
By-Feldhomogenitit Das By-Feld darf sich durch | Fehldiagnose  bei
die Spule um maximal | Bildartefakten
0,5 ppm &ndern.
Eigensignal des | Das empfangene Signal von | Fehldiagnose  bei
Gehéauses Gehéuseteilen darf maximal | Bildartefakten

1 % des Phantomsignals be-
tragen.

Tabelle 2.1: Sicherheitsrelevante Tests fiir an Probanden eingesetzte Spulen am
MR-Gerdt sowie das potenzielle Risiko bei Uberschreitung der Grenzen.

2.5.3 MR-Gerite

Die in dieser Arbeit gebauten Spulen sind fiir den Einsatz an klinischen MR-
Systemen bei Feldstiarken von 1,5T bzw. 3T konzipiert. Aus Griinden der Ver-
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fiigbarkeit besitzen die Spulen eine Schnittstelle zum Betrieb an Geréten der
Firma Siemens Healthcare.

Die verwendeten Systeme sind fiir 1,5 T das MAGNETOM Avanto und fiir 3T
das MAGNETOM Trio, A Tim System (Abbildung 2.13).

Abbildung 2.13: Das Siemens Magnetom Avanto mit einer Feldstirke von 1,5T
(links), sowie das Siemens Magnetom Trio, A Tim System mit einer Feldstirke
von 3T (rechts).

Beide haben einen Magnetbohrungsdurchmesser von 60 cm und besitzen bis zu
32 Empfangskanile. Wie bei klinischen MR-Geréten iiblich, erfolgt das Senden
in der Regel iiber eine eingebaute Ganzkorperspule. Die Larmorfrequenzen be-
tragen beim 1,5 T-MR-System 63,6 MHz und beim 3 T-MR-System 123,2 MHz.
An einem Standardsteckplatz kénnen bis zu 8 HF-Kanéle angeschlossen werden.
Fiir jede Spule zu erzeugende Coilfiles, die iiber einen Widerstand in der Spule,
dem Coilcode, mit diesem verkniipft sind, enthalten die geforderten Logiken fiir
die Entkopplungsstrome und die SAR-Begrenzungen fiir die Spule.






Kapitel 3

Entwicklung von Kleintierspulen
fiir klinische MR-Geriéte

Normalerweise werden MR-Experimente an M&usen und Ratten in speziellen
Tier-Scannern durchgefiihrt. Die Griinde dafiir liegen hauptséchlich im grofleren
intrinsischen SNR dieser dedizierten Gerate sowie der Moglichkeit, Messungen mit
hoheren Auflésungen durchfithren zu kénnen. Fiir vom Probenrauschen dominier-
te Spulen erhélt man einen linearen Zusammenhang zwischen Feldstéarke und int-
rinsischem SNR [edelstein86]. Tier-MR-Gerite haben typischerweise Feldstérken
zwischen 7T und 9 T, was im Vergleich zu klinischen MR-Geréten mit Feldstérken
zwischen 1,5T und 3T einen Unterschied im SNR bis zu einem Faktor 6 aus-
macht. Die moglichen hoheren Auflésungen der Tiergerédte sind in den um ca.
eine Groflenordnung hoheren Gradientenstéirken bzw. in den schnelleren Gradi-
entenanstiegsraten begriindet.

Abgesehen von diesen Fakten, die eigentlich nicht fiir einen klinischen Scanner
sprechen, gibt es aber trotzdem Vorteile fiir den klinischen Anwender. Bei Tier-
untersuchungen ist der gleiche Kontrast wie bei Untersuchungen am Menschen
vorhanden und somit koénnen bestehende Protokolle direkt verwendet werden.
Das macht den Human-Scanner vor allem fiir klinische Fragestellungen an Tie-
ren sowie deren Ubertragung auf den Menschen interessant [henkelman87]. Auch
Studien mit Hilfe von T;-Relaxationszeit verkiirzenden paramagnetischen Kon-
trastmitteln werden einfacher und vergleichbarer, da klinisch erprobte und zu-
gelassene Kontrastmittel verwendet werden konnen, deren Effekte bekannt sind.
Auch wirtschaftliche Aspekte sind nicht zu vernachlassigen. Klinische MR-Geréte
sind haufig abends oder an Wochenenden nicht voll ausgelastet, stehen dann also
fiir Tiermessungen zur Verfiigung.

Fiir klinische MR-Geriite sind nur wenige Tierspulen standardisiert verfiighar und

35
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diese dann meistens fiir eine Feldstérke von 3T (z. B.: [lanz06¢] oder [keill1]). Ge-
rade bei 1,5 T werden haufig fiir solche Messungen vorhandene Spulen wie z. B.
eine Handgelenksspule oder einfache Oberflichenspulen verwendet. Diese Spu-
len sind natiirlich nicht fiir die Applikation am Tier optimiert. Auch die an den
Tier-Scannern als Standard verwendeten Tierliegen mit Heizung und Narkosegas-
anschliissen konnen mit diesen Humanspulen nicht einfach zusammen verwendet
werden.

Um die SNR-Einbuflen durch die niedrige Feldstérke so gering wie moglich zu hal-
ten, muss bei einer dedizierten Messspule fiir Tieranwendungen besonders stark
auf einen SNR~optimierten Aufbau geachtet werden. Sie sollen zum einen fiir die
geforderte Anwendung einen hohen Fiillfaktor besitzen. Das bedeutet zum Bei-
spiel, dass eine Volumenspule fiir Ratten einen anderen Innendurchmesser haben
muss, als eine Volumenspule fiir Méuse. Zum anderen soll der Spulentyp auf die
spezielle Anwendung optimiert sein. Fiir Ganzkoérperuntersuchungen eignen sich
am besten Volumenspulen, da sie die Tiere komplett umschliefen koénnen. Der
Einsatz von mehreren Empfangselementen verspricht gerade an der Oberfliache
ein hohes SNR. Faktoren, die das SNR beeinflussen, sind z. B. die Kanalanzahl,
die Elementgrofie oder die Entkopplungsmethode. Bei Einsatz von parallelen Bild-
gebungsmethoden sollte die Spule auch auf niedrige g-Faktoren fiir die relevan-
ten Phasenkodierrichtungen und Beschleunigungsfaktoren optimiert sein, da diese
sich auch direkt auf das SNR auswirken.

Mit Hilfe von Vorversuchen an Rattenspulen bei 1,5T wurden die Einfliisse un-
terschiedlicher Entkopplungsmethoden bzw. unterschiedlicher Elementgréfien auf
das SNR und die Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung evaluiert. Die dar-
aus gewonnenen Ergebnisse sind in die Entwicklung einer dedizierten Ganzkorper-
spule fiir M&ause eingeflossen. Sowohl fiir Ratten als auch fiir M&use wurden ty-
pische Anwendungen ausgetestet.

3.1 Untersuchung verschiedener Entkopplungs-
mechanismen am Beispiel von Rattenvolu-
menspulen

3.1.1 Methoden

Die Methode der Entkopplung zwischen den einzelnen Elementen beeinflusst so-
wohl das SNR, als auch die Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung. Um die
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bestmogliche Konfiguration herauszufinden, wurden drei Volumen-Arrays, beste-
hend aus jeweils vier Empfangselementen, mit unterschiedlichen Entkopplungs-
arten aufgebaut (Abbildung 3.1) und evaluiert. Zur bestméglichen Vergleichbar-
keit wurden bei allen Versuchsaufbauten Kanalanzahl, Durchmesser und Resona-
torlange gleich gewahlt. Die geometrischen Abmessungen entsprechen denen einer
Standardvolumenspule fiir Ratten an Tier-MR-Gerédten. Der Innendurchmesser
der Resonatoren betriagt 72 mm, die Linge 90 mm.

~N o ™
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung der 4-Kanal-Volumen-Arrays. Die bei-
den linken Spulen sind kapazitiv entkoppelt, wobei die mattlere iber eine gemein-
same Leiterbahn und die linke tiber ein Entkopplungsnetzwerk entkoppelt ist. Die
rechte Spule ist induktiv durch geometrischen Uberlapp entkoppelt.

Eine Spule ist durch geometrischen Uberlapp induktiv entkoppelt, die beiden
anderen Spulen sind kapazitiv, einmal durch eine gemeinsame Leiterbahn und
einmal iiber ein Entkopplungsnetzwerk, entkoppelt. Der experimentell bestimm-
te Uberlapp fiir eine Entkopplung benachbarter Kanile von unter -20 dB betrigt
11 mm. Daraus resultiert eine Elementgrofie von 77 mm in der Breite und 90 mm
in der Hohe. Die angegebenen Mafle sind jeweils die Abmessungen der nicht
gebogenen Atzmaske. Als Abstand zwischen zwei, durch Gap-Entkopplung ent-
koppelten Elementen wurde 11 mm gew#hlt, wodurch sich eine Elementgréfie von
48 mm x 90 mm ergibt. Die Elementbreite, der durch eine gemeinsame Leiterbahn
entkoppelten Elemente, betrigt 63 mm. Alle Leiterbahnen haben eine Breite von
4 mm und wurden auf flexiblem Platinenmaterial mit einer Kupferdicke von 35 pm
geatzt.

Die Einzelelemente jeden Spulentyps wurden vierfach kapazitiv unterteilt und
iber ein vom Aufbau identisches Netzwerk angekoppelt (Abbildung 3.2). Um
Mantelwellen zu vermeiden ist der Kondensator auf der Ankopplungsseite noch
zusétzlich zweifach unterteilt.

Die gegeniiberliegenden Elemente sind nur durch die Vorverstarkerentkopplung
voneinander entkoppelt. Zur Impedanzanpassung der einzelnen Elemente auf 50 €2
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Abbildung 3.2: Ersatzschaltbild eines Spulenelements. Fiir alle Entkopplungsarten
ist das Elementlayout identisch. Die Ankopplung erfolgt tiber einen aufgeteilten
Kondensator. Zwischen Spule und Vorverstirker sowie nach dem Vorverstirker
befindet sich eine Mantelwellensperre (MWS). Mit dem 50 Q-Phasenschieber A®
wird die Vorverstirkerentkopplung eingestellt. Durch die Induktivitit L, und die
Pin-Diode D wird ein aktiver Sperrkreis gebildet.

bei Arbeitsfrequenz sind jeweils die anderen Elemente aktiv weggeschaltet. Bei
der Einstellung der Entkopplung der benachbarten Elemente sind jeweils nur
diese Elemente zugeschaltet.

Abbildung 3.3 zeigt den Zustand der drei Spulen in dem die Charakterisierung
erfolgte.

Abbildung 3.3: Aufbau der drei Spulen. Die einzelnen Spulenelemente sind entwe-
der iiber ein Entkopplungsnetzwerk (links), eine gemeinsame Leiterbahn (Mitte)
oder tiber geometrischen Uberlapp (rechts) voneinander entkoppelt.
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Tabelle 3.1 gibt fiir jeweils ein Einzelelement einer Entkopplungsmethode die
Gesamtkapazitit bzw. -induktivitdt sowie die Grofle des Matchkondensators bzw.
der Induktivitat, iiber der die aktive Entkopplung aufgebaut worden ist, an.

Entkopplungsart

Cgesamt /pF 37 31 29
Lyesam:/nH 169 202 216
Ly,/nH 22 23 28
Cm/PF 37 36 40

Tabelle 3.1: Vergleich der Gesamtkapazitit bzw. -induktivitit sowie der Sperr-
kreisinduktivitit Lg, und des Ankoppelkondensators C,, eines Spulenelements fiir
die verschiedenen Entkopplungsarten.

Die Entkopplung benachbarter Elemente bei dem Spulenaufbau in ,,Gap-Anord-
nung“ erfolgt analog zu Abbildung 2.12. Die Entkopplungskondensatoren C, ha-
ben eine Grofle von 200 pF.

3.1.2 Charakterisierung

Charakterisierung auf der Messbank

Die auf der Messbank einfach zugénglichen Methoden zur Charakterisierung sind
die Bestimmung der beladenen bzw. unbeladenen Giiten der Einzelelemente so-
wie die Kopplung der einzelnen Array-Elemente untereinander. Als Maf fiir die
Kopplung gegeniiberliegender Kanile ist die, aus der Frequenzaufspaltung be-
rechnete, Kopplungskonstante k£ angegeben. Tabelle 3.2 stellt diese Werte fiir die
drei unterschiedlichen Spulentypen gegeniiber.

Das Giitenverhéltnis liegt bei allen drei Methoden iiber einem Faktor 2. Da-
mit sind die Spulen probenrauschendominiert. Das kleinste Einzelelement (Gap-
Anordnung) weist mit einem Faktor 2,1 den kleinsten Giitenabfall auf. Eigentlich
erwartet man deswegen auch, dass das grofte Einzelelement (das durch Uber-
lapp entkoppelte) den grofiten Giitenabfall zeigt. Dem ist nicht so, da durch den
geometrischen Uberlapp Storstellen, z. B. Drahtbriicken, auftreten, die die unbe-
ladene Giite absenken.

Mit jedem der drei Entkopplungsmechanismen ist es moglich, die Kopplung zwi-
schen benachbarten Elementen einzustellen. Um den Zeitaufwand zu begrenzen,
wurde der Optimierungsprozess beim Erreichen einer Kopplung von -20dB be-
endet. Erfahrungsgeméf reichen -20 dB Entkopplung aus, um einen SNR-Verlust
durch Kopplungsmechanismen zu verhindern.
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Entkopplungsart

unbeladene Giite () 350 380 325
Giitenverhiltnis % 2,1 2,5 2,2
Kopplung benachbarter Kanile (mittel)/dB -31 -20 -23
Kopplungskonstante k gegeniiberliegender Kanile 3 % 1% 7%

Tabelle 3.2: Gegeniiberstellung der auf der Messbank bestimmten Parameter
Giite und Kopplung zwischen den Kandlen. Die Messungen erfolgten ohne Vor-
verstarker und die nicht fiir die Messung bendtigten Elemente wurden weggeschal-
tet. Als Beladung wurde jeweils 51 mmol NaCl-Lisung verwendet.

Erwartungsgeméf zeigt die durch Uberlapp entkoppelte Spule aufgrund der Ele-
mentbreite mit einer Kopplungskonstante von 7 % die stiarkste Kopplung zwi-
schen gegeniiberliegenden Elementen auf. Der Grund dafiir, dass die Spule mit
den kleinsten Elementen nicht die kleinste Kopplung aufweist, liegt an einer Ei-
genart der Entkopplung {iber eine gemeinsame Leiterbahn. Bei dieser Spule kann
der obere Endring zu einer zusétzlichen Entkopplung zwischen den gegeniiberlie-
genden Elementen fiithren. Dieser Effekt hdngt von den genauen geometrischen
Abmessungen des Spulen-Arrays ab. Bei anderen Abmessungen kann es auch sein,
dass sich dieser Effekt umkehrt und die Entkopplung vergroflert.

Charakterisierung am MR-Gerét

Um die Spulen am MR-Gerét zu charakterisieren, wurden jeweils die gleichen
Messungen mit allen drei Spulen identisch durchgefiihrt. Das SNR wurde fiir
eine FLASH [haase86]-Sequenz an einem Phantom mittels mehrfacher Wieder-
holungen bestimmt. Entscheidend fiir die Bewertung des SNRs ist das SNR im
Zentrum des Phantoms. Dort zeigt die durch eine gemeinsame Leiterbahn ent-
koppelte Spule das beste SNR. Das SNR der ,, Gap-Anordnung® liegt 30 %, das
SNR der Uberlapp-Spule sogar 40 % niedriger (Abbildung 3.4).

Das niedrigere SNR der durch Entkopplungsnetzwerk entkoppelten Spule lésst
sich durch die Entkopplungsmethode erkldren. Die Elemente sind mit einem Ab-
stand zueinander angeordnet. Sie decken insgesamt ca. 20 % weniger Flidche ab,
als die beiden anderen Spulentypen. Ein magnetischer Fluss durch diese Zwi-
schenrdume zwischen den Elementen kann also nicht detektiert werden. Zusétz-
lich ist das SNR auch durch die niedrigere beladene Giite herabgesetzt. Mit dieser
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Abbildung 3.4: SNR-Karte eines transversalen Schnitts durch ein Phantom
(Durchmesser 60 mm, gefillt mit 250 ml 51 mmol NaCl-Lésung). Sequenz:
FLASH, TE: 10 ms, TR: 100 ms, Matrixz: 128 x 128, FoV: 70 mm x 70 mm,
Schichtdicke: 5 mm, Flipwinkel: 25°.

Argumentation ldsst sich allerdings der SNR-Unterschied zur Spule mit iiberlap-
penden Elementen nicht erklaren. Erwartungsgeméf sollte das SNR genauso grof3
sein, wie das der durch eine gemeinsame Leiterbahn entkoppelten Spule. Betrach-
tet man die Rauschkorrelation fiir alle drei Entkopplungsmethoden (Tabelle 3.3),
zeigt sich, dass die Uberlapp-Spule mit Abstand die grofte Rauschkorrelation von
gegeniiberliegenden Elementen aufweist.

Entkopplungsart

mittlere Rauschkorrelation (Nachbarn) 0,11 0,13 0,10
mittlere Rauschkorrelation (Gegeniiber) 0,03 0,26 0,56

Tabelle 3.3: Vergleich der mittleren Rauschkorrelation zwischen den drei Spulen-
typen. Unterschieden wird dabei zwischen benachbarten und gegeniiberliegenden
Spulenelementen.

Es zeigt sich also, dass die starke, schon auf der Messbank beobachtete Kopplung,
zwischen diesen Kanélen zu einer Herabsenkung des SNRs fiihrt. Die Kopplung
ist hier so stark, dass auch die zusétzliche Vorverstéarkerentkopplung nicht ausrei-
chend ist (Tabelle 3.2). Bei den anderen Spulentypen ist die maximale Rausch-
korrelation 26 %.

Zur Untersuchung der Eignung der Spulen fiir parallele Bildgebungsmethoden
wurden aus jeweils einem transversalen Phantomdatensatz SENSE-g-Faktor Kar-
ten fiir die Beschleunigungsfaktoren R = 2 und R = 3 berechnet. Die Phasenko-
dierrichtung liegt jeweils parallel zum Normalenvektor eines Spulenelemets. Fiir
jeden Beschleunigungsfaktor sind jeweils der Mittelwert sowie das 95-Perzentil!

'Ein p-Perzentil gibt den Wert z,, einer Verteilung an, so dass mindestens p % aller Werte
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der g-Faktor-Verteilung angegeben (Tabelle 3.4).

g-Faktor
R=2 R=3
Mittel | 95 % | Mittel | 95 %

11 | 12 | 16 | 25

1,1 1,3 1,9 3,7

15 | 22 | 31 | 92

Tabelle 3.4: Aus einer transversalen Schicht fiir jeden Spulentyp berechnete g-
Faktoren. Angegeben ist fiir jeden Spulentyp und die Beschleunigungsfaktoren
R =2 und R = 3 der mittlere g-Faktor sowie das 95-Perzentil.

Abgesehen von der durch geometrischen Uberlapp entkoppelten Spule weisen die
Spulen fiir einen Beschleunigungsfaktor R = 2 sehr niedrige g-Faktoren auf. Die
Spule mit ,,Gap-Anordnung“ hat nur im 95-Perzentil einen leichten Vorteil ge-
geniiber der durch gemeinsame Leiterbahn entkoppelten Spule. Deutlicher werden
die Unterschiede bei einem Beschleunigungsfaktor R = 3, obwohl die Tendenz er-
halten bleibt. Die Spule mit Abstand zwischen den Spulenelementen hat sowohl
im Mittelwert als auch im 95-Perzentil die niedrigsten g-Faktoren. Der Mittelwert
der Spule mit gemeinsamen Leiterbahnen ist 19 %, der der Spule mit Uberlapp
93 % schlechter. Im 95-Perzentil sind die Unterschiede sogar noch deutlicher zu
sehen.

Der Grund fiir diese Resultate sind die unterschiedlichen Spulensensitivitdaten. Die
,Gap-Anordnung® ermdoglicht durch den Abstand der einzelnen Elemente darin
die groBten Variationen und somit die besten Eigenschaften fiir parallele Bild-
gebung. Bei der durch geometrischen Uberlapp entkoppelten Spule iiberlappen
geometrisch bedingt auch die einzelnen Spulensensitivitdten, was zu den hochsten
g-Faktoren fiihrt. Die durch eine gemeinsame Leiterbahn entkoppelte Spule weist
g-Faktoren auf, die sich zwischen den anderen beiden Varianten einordnen.

Die Wahl der Phasenkodierrichtung hat ebenfalls einen Einfluss auf die g-Faktoren.
Eine Beschleunigung entlang der z-Achse kann von vornherein ausgeschlossen
werden, da in z-Richtung keine Spulensensitivitdtsunterschiede vorhanden sind.
Dreht man die Phasenkodierrichtung um die z-Achse um einen Winkel a@ < 360°
erhélt man eine neue Beschleunigungsrichtung. Eine Beschleunigung entlang der
x-Achse ist bei 4-Kanal-Volumen-Arrays allerdings identisch mit einer Beschleu-
nigung um die y-Achse, wodurch sich der zu untersuchende Winkelbereich auf
eine Drehung um «a < 90° beschrénkt. Aufgrund der einfacheren Realisierbarkeit

kleiner oder gleich z, sind und mindestens (100 — p) % gréfer oder gleich z, sind.
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wurde im Experiment nicht die Phasenkodierrichtung, sondern die Spule gedreht
(Abbildung 3.5).
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Abbildung 3.5: Schematische Darstellung der Variation der Phasenkodierrichtung.
Im Experiment wurde nicht die Phasenkodierrichtung angepasst, sondern die Spu-
le um den entsprechenden Winkel o gedreht.

Der Einfluss der Phasenkodierrichtung auf die g-Faktoren soll exemplarisch an
der durch ein Entkopplungsnetzwerk entkoppelten Spule gezeigt werden, die die
besten Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung aufweist. Tabelle 3.5 zeigt
die berechneten g-Faktoren in Abhéngigkeit von der Phasenkodierrichtung.

g-Faktor
R=2 R =
Mittel | 95 % | Mittel | 95 %
0,00 1,1 1,2 1,6 2.5
225° | 1,1 1,2 1,5 2.6
45,0° 1,1 1,2 1,6 3,7

Tabelle 3.5: Mittelwerte sowie 95-Perzentile der g-Faktoren in Abhdngigkeit von
der Phasenkodierrichtung fir das Spulen-Array in ,,Gap-Anordnung*.

Fiir einen Beschleunigungsfaktor R = 2 sind die g-Faktoren invariant gegeniiber
Anderungen der Phasenkodierrichtung. Das Gleiche gilt fiir den Mittelwert der
g-Faktoren bei einem Beschleunigungsfaktor R = 3. Erst im 95-Perzentil zeigen
sich Unterschiede. Die um 45° gedrehte Phasenkodierrichtung hat 42 % schlech-
tere Werte als die Ausgangsrichtung.

3.1.3 Zusammenfassung

Betrachtet man nur die Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung, ist die
Entkopplung durch eine ,,Gap-Anordnung“ der Elemente die Methode der Wahl.



44 KAPITEL 3. TIERSPULEN FUR KLINISCHE MR-GERATE

Dabei hat sich gezeigt, dass fiir 4-Kanal-Volumen-Arrays die Wahl der Phasen-
kodierrichtung in der Regel einen vernachlissigbaren Einfluss auf die g-Faktoren
hat. Vergleicht man das SNR der verschiedenen Entkopplungsarten hat das durch
gemeinsame Leiterbahnen entkoppelte Array das hochste SNR. Durch die starke
Kopplung zwischen den gegeniiberliegenden Spulenelementen weist hier auch die
durch Uberlapp entkoppelte Spule Nachteile auf. Bei dieser Spule ist es sinnvoll,
einen zusétzlichen Entkopplungsmechanismus zwischen den gegeniiberliegenden
Elementen einzufiithren. Mit den aus diesen Vorversuchen gewonnenen Erfahrun-
gen soll jetzt eine optimierte Spule fiir die Anwendung an Mé&usen aufgebaut
werden.

3.2 Mausevolumenspule

In Kapitel 3.1 wurde durch den Vergleich verschiedener Spulen gezeigt, welchen
Einfluss die Wahl der Entkopplungsmethode und der Phasenkodierrichtung auf
das SNR und die Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung haben. Ausge-
hend von diesen Ergebnissen soll untersucht werden, ob durch den Einsatz einer
optimierten Spule fiir Méuse auch an diesen Bildgebung am klinischen MR-Gerét
moglich ist.

Die Elemente der fiir die Entkopplungsversuche aufgebauten Spulen befinden sich
an der Untergrenze der Probenrauschendominanz. FEine M&usespule soll einen
Durchmesser von 37 mm besitzen, um inklusive einer Mauseliege einen guten Fiill-
faktor zu erreichen. Die Ausdehnung der Spule in z-Richtung, um fiir Ganzkorper-
untersuchungen an Méusen (ohne Schwanz) geeignet zu sein, sollte 80 mm sein.
Die Elemente einer 4-Kanal-Mausespule haben folglich nur die Hélfte der Grofle
der vorher diskutierten Vorversuchsspulen. Deswegen werden die einzelnen Ele-
mente vom Spulenrauschen dominiert sein. Um zu iiberpriifen, ob ein Spulen-
Array mit diesen Abmessungen noch sinnvoll ist, wurde zusétzlich ein Birdcage
mit den entsprechenden Abmessungen gebaut.

3.2.1 Methoden

Nach den Ergebnissen von Kapitel 3.1 hat sich das, durch eine gemeinsame Lei-
terbahn entkoppelte, 4-Kanal-Array als guter Kompromiss zwischen SNR~ und
parallelen Bildgebungseigenschaften herausgestellt. Bei Vorversuchen mit einem
nur in den Abmessungen auf die Maus angepassten Array dieser Art hat sich aller-
dings gezeigt, dass der Giitenabfall % mit 50 ml Krebs-Henseleit-Puffer [krebs32]
als Beladung nur einen Faktor 1,4 betrdagt. Eine Moglichkeit, diesen Giitenabfall
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zu erhohen, ist die Verwendung von gréfleren Elementen, z. B. durch den Einsatz
einer Uberlapp-Entkopplung. Ein solches Einzelelement (Abmessungen: 42 mm x
80 mm) mit einer Leiterbahnbreite von 3 mm ergibt einen Giitenabfall um einen
Faktor 1,9. Das Element befindet sich also in einem Bereich, bei dem Spulen- und
Probenrauschen fast gleich grof§ sind.

Ein grofies Problem der durch Uberlapp entkoppelten Rattenspule war die ex-
trem starke Kopplung zwischen gegeniiberliegenden Elementen, die das SNR im
Vergleich zu den anderen Spulen signifikant herabgesetzt hat. Betrachtet man die
gegeniiberliegenden Elemente als ,,Gap-Anordnung“ kann man versuchen, diese
Elemente iiber ein Entkopplungsnetzwerk voneinander zu entkoppeln. Abbildung
3.6 zeigt das Ersatzschaltbild eines einzelnen Elements mit zusétzlichem Ent-
kopplungsnetzwerk.
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Abbildung 3.6: Ersatzschaltbild eines Elements des durch Uberlapp entkoppelten
4-Kanal-Mdiuse-Arrays. Der einzige Unterschied im Vergleich zum Rattenspulen-
layout (Abbildung 3.2) ist die zusdtzliche Entkopplung des gegeniiberliegenden Ele-
ments (grau angedeutet) durch die Entkoppelkondensatoren C,.

Durch diese zusétzliche Entkopplungsmethode war es moglich, alle Spulenele-
mente besser als -15dB voneinander zu entkoppeln. In Tabelle 3.6 sind die fiir
ein Spulenelement charakteristischen Kapazitits- bzw. Induktivitdtswerte ange-
geben.

Vergleicht man den tatséchlich eingebauten Kondensatorwert C' = 171 pF (auf-
grund der vierfachen kapazitiven Unterteilung ca. viermal Cyesqrm¢) mit der Grifle
der Kondensatoren C, im Entkopplungsnetzwerk, zeigt sich, dass diese zusétzliche
Entkopplung einen deutlichen Eingriff in die Spulenelemente bedeutet. Inwieweit
dieser Eingriff sich negativ auf das SNR auswirkt, soll der Vergleich mit einem
Birdcage zeigen.

Dieser Birdcage wurde zur besseren Vergleichbarkeit mit dem 4-Kanal-M&ause-
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Cgesamt/pF 43
Lyesami/nH | 146

L,,/nH 18
Cy./pF 82
C./pF 110

Tabelle 3.6: Gesamtkapazitit bzw. -induktivitdt sowie Grofie der Sperrkreisinduk-
tivitdt Lg,, des Ankoppelkondensators C,, und der Entkopplungskondensatoren C,
eines Spulenelements.

Array mit den identischen Abmessungen, als achtbeiniger Quadratur-Tiefpass-
Birdcage aufgebaut. Im Unterschied zu den bisher gebauten Arrays, die reine
Empfangsspulen sind, ist diese Spule eine Sende-Empfangs-Spule. Das liegt dar-
in begriindet, dass es mit Hilfe eines Quadraturhybriden sehr einfach ist, einen
Quadraturbirdcage auch im Sendefall zu betreiben und sich somit den Vorteil der
hohen Sendeeffizienz einer Spule mit hohem Fiillfaktor zu Nutze zu machen. Der
Quadraturhybrid verteilt im Sendefall die Sendeleistung phasenrichtig und mit
gleicher Amplitude auf die beiden Quadraturkanile. Im Empfangsfall wird das
Signal ebenfalls amplituden- und phasenrichtig kombiniert und an das MR-Gerit
iibertragen. Abbildung 3.7 zeigt das Ersatzschaltbild der Spule.
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Abbildung 3.7: Ersatzschaltbild des Quadratur-Tiefpass-Birdcages. Uber die Kon-
densatoren C wird die Spule auf Arbeitsfrequenz fest abgestimmt. Uber die An-
kopplungskondensatoren C,, erfolgt die Impedanzanpassung auf 50€2. Nach dem
Ankoppelnetzwerk befindet sich jeweils eine Mantelwellensperre (MWS). Um die
Spule als Sende-Empfangs-Spule betreiben zu konnen, wird sie an einen Quadra-
turhybriden angeschlossen.
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3.2.2 Charakterisierung

47

Abbildung 3.8 zeigt den endgiiltige Aufbau der beiden M&ausespulen, wie sie im

Folgenden zur Charakterisierung verwendet wurden.

Abbildung 3.8: Finaler Aufbau der Mdausespulen. Links das 4-Kanal-Array und

rechts der Birdcage zum Vergleich.

Tabelle 3.7 fasst die auf der Messbank bestimmte Charakterisierung zusammen.

Spule Birdcage | Array
Unbeladene Giite Q) 303 326
Giitenverhéltnis % 1,9 1.9
Kopplung benachbarter Kanile (unbeladen, mittel)/dB -32 -16
Kopplung benachbarter Kanile (mittel)/dB -27 -7
Kopplung gegeniiberliegender Kanile (mittel)/dB - -16

Tabelle 3.7: Gegeniiberstellung der auf der Messbank bestimmten Parameter Giite
und Kopplung zwischen den Kandlen fir beide Spulentypen. Die nicht fiir die

Messung bendtigten Elemente waren weggeschaltet.

Der Giitenabfall fiir den Birdcage betréigt, genau wie der fiir ein Einzelelement
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des Spulen-Arrays, einen Faktor 1,9. Auch bei dieser Spule sind somit Spulen- und
Probenrauschen etwa vergleichbar grof3. Die Isolation der beiden Quadraturkanéle
des Birdcages ist sowohl beladen als auch unbeladen besser als -20 dB eingestellt.
Der zusétzliche Entkopplungsmechanismus fiir gegeniiberliegende Spulen-Array-
Elemente verringert die Kopplung dieser Elemente auf unter -15dB. Allerdings
zeigt sich bei den benachbarten Spulenelementen eine Besonderheit. Ist die Ent-
kopplung durch den geometrischen Uberlapp unbeladen ebenfalls auf besser als
-15dB eingestellt, zeigt sich im beladenen Fall eine stérkere Kopplung von -7 dB.
Auch eine Nachjustierung des Uberlapps verbessert diesen Wert nicht. Es zeigt
sich, dass die benachbarten Elemente iiber die eingebrachte Probe koppeln, was
auch nicht durch einen zusétzlichen Entkopplungsmechanismus zu verhindern ist,
ohne zusétzliche Verlustmechanismen in die Spule zu bringen. Inwieweit die star-
ke Kopplung sich negativ auf das SNR der Spule auswirkt, muss das Experiment
am MR-Gerét zeigen.

Aus einem Rohdatensatz, der ohne Sendepuls akquiriert wurde, wurde die Rausch-
korrelation fiir die 4-Kanal-Spule berechnet (Abbildung 3.9).
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Abbildung 3.9: Rauschkorrelationsmatriz der 4-Kanal-Mdusespule. Die mittlere
Rauschkorrelation zwischen benachbarten Elementen betrdgt 34 %, die zwischen
gegeniiberliegenden Elementen 30 %.

Im Vergleich zu der durch geometrischen Uberlapp entkoppelten Spule aus Kapi-
tel 3.1 zeigt sich, dass die zusétzliche Entkopplung der gegeniiberliegenden Ele-
mente zu einer deutlichen Reduktion der Rauschkorrelation zwischen diesen Ele-
menten fithrt (Tabelle 3.3). Dafiir ist die Rauschkorrelation der benachbarten
Elemente, wie schon auf der Messbank beobachtet, durch eine starkere Kopplung
durch die Probe gestiegen. Da der Birdcage eine Quadraturspule ist, bei der die
einzelnen Kanéle durch den Quadraturhybrid kombiniert werden, hat es keinen
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Sinn, einen Korrelationswert anzugeben.

Das SNR beider Spulen wurde an einem Phantom bestimmt (Abbildung 3.10).

4-Kanal-Array Birdcage SNR
25

Abbildung 3.10: SNR-Karten der j-Kanal-Spule (links) und des Birdcages
(rechts). Sequenz: FLASH, TE: 10 ms, TR: 100 ms, Matriz: 256 x 256, FoV:
72 mm x 72 mm, Schichtdicke: 3 mm, Flipwinkel: 25°.

In einem transversalen Schnitt durch das Phantom erhélt man in der Mitte des
Birdcages ein SNR von 16. Gut zu erkennen ist das sehr homogene SNR iiber
die gesamte Schicht, wie es charakteristisch fiir diesen Spulentyp ist. Im Gegen-
satz dazu, erkennt man bei der 4-Kanal-Spule deutlich die Oberflichenspulen-
charakteristik, die dafiir sorgt, dass das SNR am Rand deutlich gréfer ist, als im
Phantomzentrum. Entscheidend ist allerdings das SNR im Zentrum des Phan-
toms. Dort ist es um 25 % geringer als beim Birdcage. Im Idealfall sollte die
Spule im Zentrum ein vergleichbares SNR haben [porter98]|. Der zu beobachten-
de Unterschied lasst sich durch den zusétzlichen Entkopplungsmechanismus der
gegeniiberliegenden Elemente erkldaren. Die Entkopplung durch ein zusétzliches
Entkopplungsnetzwerk ist nicht verlustfrei und kostet somit SNR (Kapitel 2.4.2).

3.2.3 Zusammenfassung

Betrachtet man nur das SNR-Verhalten der Spulen, ist fiir Messungen an M&usen
bei 1,5 T der optimierte Birdcage die Spule der Wahl. Allerdings ist auch die-
ser schon nicht mehr probenrauschendominiert, liefert also nicht das potenziell
mogliche SNR. Schétzt man fiir diesen Birdcage aus dem Giitenverhéltnis das
Verhiltnis von erreichtem SNR (SN R,,,) zu maximal méglichem SNR (SN R,,;)
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ab, so erhélt man nach [lin92]:

SNRexp Qb
2 e 1 - 20—, 69. 3.1
SNRopt QO ( )

Der Birdcage liefert also ca. 70 % des theoretisch erreichbaren SNRs. In dieser
Abschétzung wird vernachléssigt, dass sowohl elektrische Felder als auch in z-
Richtung orientierte B;-Feldkomponenten die Giite herabsetzen, aber nicht zum
MR-Signal beitragen. Das zeigt, dass Messungen an Mausen bei dieser Feldstérke
an ihre Grenzen stoflen. Fiir Messungen, die nicht durch das SNR limitiert sind,
wie z. B. beim Einsatz von Kontrastmitteln, kann es trotzdem sinnvoll sein, die
Einbuflen am SNR in Kauf zu nehmen und die 4-Kanal-Spule aufgrund ihrer
Moglichkeit zur parallelen Bildgebung zu bevorzugen.

3.3 Anwendungen

3.3.1 Evaluierung an Ratten

Um die Méglichkeiten der Kleintierbildgebung an klinischen MR-Geréten auszu-
testen, ohne auf die Verwendung von Narkose oder EKG-Uberwachung achten
zu miissen, wurden die ersten Experimente mit der durch eine gemeinsame Lei-
terbahn entkoppelten Rattenspule aus den Vorversuchen (Kapitel 3.1) an einer
toten Ratte durchgefiihrt.

Abbildung 3.11 zeigt jeweils einen transversalen Schnitt durch den Kopf der
Ratte. Die verwendete Turbospinecho-Sequenz liest zu zwei unterschiedlichen
Echozeiten ein MR-Signal aus und ermdoglicht somit in einer Messung einen
protonendichte- sowie einen Ty-gewichteten Kontrast.

Das Schnittbild besitzt eine isotrope Schichtauflosung von 0,2mm. Vor allem
im Gehirn ist ein deutlicher Kontrast zwischen den unterschiedlichen Gewebe-
typen erkennbar, wie man es auch von Untersuchungen am Menschen bei dieser
Feldstarke kennt. Das Corpus callosum ist deutlich zu erkennen.

Da fiir Kopfbilder der Fiillfaktor einer Volumenspule relativ gering ist, wurden
weiterhin Aufnahmen des Abdomens gemacht (Abbildung 3.12).

Gezeigt ist eine koronale Schicht durch die Nieren der Ratte. Dazu wurde eine
FLASH-3D-Sequenz mit einer isotropen Auflosung von 0,4 mm verwendet. Die
Messzeit fiir eine Abtastung des kompletten Abdomens betriagt unter vier Minu-
ten. Das Bild zeigt die homogene Ausleuchtung des Abdomens durch die Spule.
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Abbildung 3.11: Transveraler Schnitt durch das Gehirn der Ratte (ez-vivo).
Die Sequenz ermdglicht in einer Messung einen Protonendichte- (links) sowie
einen To-Kontrast (rechts). Sequenzparameter: Turbospinecho, TE: 15ms, TR:
3000ms, Matrixz: 512 x 512, FoV: 120mm x 120 mm, Schichtdicke: 2mm, Auf-

nahmezeit: 156 s.

Bei einer lebenden Ratte (weiblich, 295¢g) wurde eine Kontrastmittel gestiitz-
te Angiographie der Karotiden durchgefiihrt. Das Tier wurde in einer Tierliege
mit integrierter Heizung, zur Aufrechterhaltung der Korpertemperatur narkoti-
siert. Zur Narkose des Tieres wurde Isofluorangas verwendet, welches {iber eine
Narkosegasmaske zugefiihrt wurde. Das EKG des Tieres wurde wéhrend der ge-
samten Messzeit durchgehend iiberwacht. Dazu wurde die EKG-Triggereinheit
HR-V02 der Firma Rapid Biomedical verwendet, da die im klinischen Gerét in-
tegrierte Triggereinheit nicht fiir die um ca. eine Gréfenordnung hoheren Herz-
raten der Ratten ausgelegt ist. Uber einen Atemsensor besitzt man eine zusitz-
liche Gatingmoglichkeit um den Anforderungen der Schnappatmung gerecht zu
werden. Das Ti-Zeit-verkiirzende Kontrastmittel (Gd-DTPA markiertes Albu-
min [ogan87]) wurde in einem Bolus von 0,3 ml iiber die Schwanzvene verabreicht.
Abbildung 3.13 zeigt eine Ansicht einer MIP? aus einem 3D-Datensatz mit einer
isotropen Auflésung von 0,5 mm.

Der komplette 3D-Datensatz wurde durch den Einsatz paralleler Bildgebungs-
techniken (GRAPPA, R = 2) in einer Aufnahmezeit von unter einer Minute
akquiriert. Deutlich zu erkennen sind die Karotisarterien, ihre Aufteilung in die
inneren und dufleren Karotisarterien sowie die weitere Aufistelung des arteriel-
len Geféasystems. Auch das Herz ist ohne Bewegungsartefakte dargestellt. Der
Aortenbogen ist deutlich zu sehen.

Angiographien mit einer isotropen Auflésung von 0,3mm wurden ebenfalls in
einer Messzeit von unter fiinf Minuten durchgefiihrt.

2MIP: engl. maximum intensity projection
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Abbildung 3.12: Koronale Schicht eines 3D-Datensatzes durch die Nieren einer
Ratte (ex-vivo). Sequenzparameter: Ty-gewichtete FLASH-3D vibe, TE: 4 ms, TR:
15ms, Auflosung: 0,4 mm isotrop, Aufnahmezeit: 221 s.

Durch den Bau einer optimierten 4-Kanal-Rattenspule, die von den Abmessungen
einer Standardvolumenspule an Tiergerédten entspricht, war es moglich, an einem
klinischen MR-Gerit in-vivo Messungen an Ratten durchzufithren. In Messzeiten
von ca. zwei Minuten wurden Schnittbilder mit Schichtauflésungen von 0,2 mm
erstellt. Komplette 3D-Datensétze des Abdomens wurden in vier Minuten und
0,4 mm isotroper Auflésung gezeigt. Es ist also moglich in akzeptablen Messzeiten
bei guter Auflésung eine diagnostische Bildqualitét zu erreichen.

Durch den Einsatz von Kontrastmitteln und paralleler Bildgebung konnten An-
giographien mit 0,3 mm isotroper Auflésung in unter fiinf Minuten Messzeit durch-
gefithrt werden.

3.3.2 Hochaufgel6ste Angiographie an Méiusen

Um die Moglichkeit zu demonstrieren, auch bei Méusen hoch aufgeloste Messun-
gen durchfithren zu kénnen, wurde dort ebenfalls eine Kontrastmittel gestiitzte
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Abbildung 3.13: MIP einer Kontrastmittel gestiitzten Angiographie der Karo-
tiden einer Ratte. Sequenz: FLASH-3D, TE: 3,5ms, TR: 8,2ms, Auflosung:
0,5 mm isotrop, Aufnahmezeit: 50s, Beschleunigungsfaktor: R = 2 (GRAPPA-
Rekonstruktion,).

Angiographie durchgefiihrt. Eine Maus (weiblich, 32g) wurde in einer Tierlie-
ge durch Isofluorangas narkotisiert. Zur Aufrechterhaltung der Korpertempera-
tur wurde eine elektrische Heizmatte verwendet, die wihrend der Akquisition
zur Vermeidung von Bildartefakten aus der Spulen entfernt werden musste. Die-
se Mafinahme fiihrte zu einer starken Begrenzung der zur Verfiigung stehenden
Messzeit, da Méause aufgrund ihres geringen Korpergewichts nicht in der Lage
sind, ihre Korpertemperatur narkotisiert lange aufrecht zu erhalten. Wie bei den
Vorversuchen an Ratten wurde auch hier die Herz- und Atemfunktion mit Hilfe
einer speziellen EKG-Triggereinheit fiir Kleintiere iiberwacht, um eine zu star-
ke Abkiihlung friihzeitig zu erkennen. Das Kontrastmittel (Gd-DTPA markiertes
Albumin, Verdiinnung 1:10) wurde in einem 0,3 ml-Bolus iiber die Schwanzvene
verabreicht. Abbildung 3.14 zeigt eine Ansicht einer MIP eines 3D-Datensatzes
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mit 0,2 mm isotroper Auflésung. Fiir diese Messungen wurde die 4-Kanal-Spule
verwendet. Der Einsatz von parallelen Bildgebungsmethoden, wodurch die Mess-
zeit von acht Minuten auf ca. die Hélfte bei einem Beschleunigungsfaktor R = 2
reduziert wurde, machte in diesem Fall die Messung erst moglich, da sonst die
Maus zu stark ausgekiihlt ware.

Abbildung 3.14: MIP einer Kontrastmittel gestiitzten Angiographie an einer Maus.
Gezeigt ist das Gefafisystem vom Kopf (oben) bis zu den Hinterbeinen (unten).
Sequenz: FLASH-3D, TE: 5,5ms, TR: 14,3ms, Aufiésung: 0,2mm isotrop, Auf-
nahmezeit: 240s, Beschleunigungsfaktor R = 2 (GRAPPA-Rekonstruktion).

Die Angiographie (Abbildung 3.14) zeigt sehr detailiert das BlutgeféaBsystem der
Maus vom Kopf bis zu den Hinterbeinen.

3.3.3 Zusammenfassung

Der Einsatz von Mé&usespulen bei einer Feldstiarke von 1,5T zeigt die Grenzen
der Kleintierbildgebung auf. Technisch sind Spulen dieser Gréfle gut realisier-
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bar. Durch die kleinen Elementgeometrien sind die Spulenelemente aber nicht
mehr probenrauschendominiert und weisen deswegen ein herabgesetztes SNR im
Zentrum der Probe auf. Das optimale SNR fiir eine Mausevolumenspule liefert
der Birdcage. Fiir gewisse Fragestellungen kann aber auch durch die Méglichkeit
des Einsatzes von parallelen Bildgebungstechniken die 4-Kanal-Spule trotz ihres
niedrigeren SNRs eine sinnvolle Alternative sein. Besonders bei Anwendungen,
die ein intrinsisch hohes SNR aufweisen, wie z. B. Kontrastmitteluntersuchungen,
verkiirzt die Spule die Messzeit um bis zu einem Faktor 2. An einer Maus konnte
eine Angiographie mit einer isotropen Auflésung von 0,2 mm durchgefithrt und
damit der sinnvolle Einsatz von M&ausespulen bei 1,5'T demonstriert werden.

3.4 Zusammenfassung

Aufgrund von Vorversuchen mit verschiedenen 4-Kanal-Phased-Array-Spulen bei
1,5T hat sich gezeigt, dass eine durch eine gemeinsame Leiterbahn entkoppelte
Spule einen guten Kompromiss zwischen SNR und parallelen Bildgebungseigen-
schaften besitzt. Mit dieser Spule wurden auch erste Versuche an Ratten im kli-
nischen MR-Gerét durchgefiihrt. Sie besitzt die gleichen Abmessungen wie eine
typische Rattenvolumenspule an Tiergeriten, so dass auch das dort verwende-
te Zubehor, wie z. B. Tierliege und EKG-Triggereinheit, direkt weiterverwendet
werden konnte. Durch den Einsatz von parallelen Bildgebungsmethoden waren
hoch aufgeloste Aufnahmen von Abdomen und Kopf in Messzeiten von unter fiinf
Minuten moglich. Bei Angiographien mit Hilfe von Kontrastmitteln war es sogar
moglich einen 3D-Datensatz mit einer isotropen Auflésung von 0,5 mm in unter
einer Minute Messzeit zu akquirieren. Méchte man die Ergebnisse der Vorversu-
che zur Entwicklung einer dedizierte Rattenspule nutzen, wére es sinnvoll, den
im klinischen Gerét zur Verfiigung stehenden Platz zu nutzen, um die Spule in
z-Richtung zu verldngern, was eine Abdeckung des gesamten Tieres ermoglichen
wiirde. Durch eine Erhohung der Kanalzahl, bei gleichbleibender Einzelelement-
grofe, wire diese Verldngerung der Spule sogar ohne Einbuflen im SNR moglich.

Im Gegensatz zu den Spulen aus den Vorversuchen sind die Einzelelemente von
Ma&usespulen durch ihre kleineren geometrischen Abmessungen nicht mehr pro-
benrauschendominiert, was das erreichbare SNR verringert. Sowohl ein Birdcage
als auch ein 4-Kanal-Array haben Giitenabfille, die kleiner als ein Faktor 2 sind.
Trotzdem wurde gezeigt, dass es auch moglich ist, bei 1,5 T in verniinftiger Mess-
zeit Angiographien durchzufithren. M6chte man bei dieser Feldstérke eine hohere
SNR-Ausbeute, wiirde sich als zukiinftiger Ansatz anbieten, die Spulengiite durch
Kiihlen der Spule oder sogar durch den Einsatz von supraleitenden Spulen-Arrays
zu erhohen. Fiir einfache Oberflichenspulen wurden mit dieser Methode Steige-
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rungen im SNR um mehr als einen Faktor 5 demonstriert [poirier-quinot08].

Weiterhin ist es denkbar, sich den grofieren Bohrungsdurchmesser zu Nutze zu
machen, um mehrere Tierspulen gleichzeitig zu messen, was den Tierdurchsatz
erhohen wiirde.



Kapitel 4

Entwicklung einer
32-Kanal-Herzspule fiir 3 T

Herz-Kreislauf-Erkrankungen sind in den Industrienationen die héaufigste Todes-
ursache. Die Haufigkeit dieser Erkrankungen steigt mit zunehmendem Alter an.
Aufgrund des demographischen Wandels hin zu einer immer dlteren Bevolkerung
ist somit auch zu erwarten, dass die Zahl von Herz-Kreislauf-Erkrankungen weiter
zunimmt. Da sich Herzerkrankungen auf die Pumpfunktion des Herzens auswir-
ken, hat die Erfassung der Herzfunktion einen wichtigen Einfluss auf die Dia-
gnose dieser Krankeiten. Unter allen verfiigharen Methoden entwickelte sich die
Magnetresonanztomographie diesbeziiglich in den letzten Jahrzehnten zu einem
Goldstandard [pattynama93]. Entscheidend fiir eine akkurate Quantifizierung der
Herzfunktion ist eine hohe rdumliche und zeitliche Auflésung des Bildgebungsex-
perimentes, wobei letztere einen groBeren Einfluss besitzt [miller02]. Wiinschens-
wert ist eine rdumliche Schichtauflésung von 1,5 mm x 1,5 mm bei einer zeitlichen
Auflésung von unter 50 ms. Um schichtweise das ganze Herzvolumen abzudecken,
sind dafiir bisher mehrere Atemanhaltezyklen notwendig. Dieses Vorgehen ist
fiir kranke Patienten héufig sehr anstrengend oder unter bestimmten Vorausset-
zungen (z. B. Arrhythmien, nicht kooperative Patienten) fast unmoglich. Echt-
zeitverfahren haben dahingehend Vorteile, sind bisher aber nur mit Einbuflen in
entweder raumlicher oder zeitlicher Auflosung oder beidem moglich.

Die Verwendung von Phased-Array-Spulen bei 1,5T ermoglicht durch den Ein-
satz von parallelen Bildgebungstechniken eine Erhohung der Auflésungen. Beson-
ders bei hohen Beschleunigungsfaktoren fallt der intrinsische SNR-Verlust dieser
Methoden allerdings stark ins Gewicht. Eine optimierte 32-Kanal-Herzspule bei
einer Feldstirke von 3T sollte diesen Verlust teilweise ausgleichen konnen. Im
Idealfall ist bei 3'T und einem Beschleunigungsfaktor R = 4 das gleiche SNR wie
bei 1,5 T allerdings unbeschleunigt zu erwarten. Dedizierte Herzspulen mit mehr
als 16 Kanélen waren zu Beginn dieser Arbeit nicht verfiigbar. Deswegen soll
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ausgehend von einem existierenden 32-Kanal-Phased-Array fiir 1,5T in diesem
Kapitel die Entwicklung einer optimierten 32-Kanal-Herzspule fiir 3T beschrie-
ben werden. Um die Spule an Probanden charaketrisieren zu kénnen, muss beim
Bau zusétzlich auf die Probandensicherheit geachtet werden.

4.1 Stand der Technik

Ausgangspunkt fiir die Entwicklung einer optimierten Herz-Spule fiir 3 T ist eine
bestehende 32-Kanal-Herzspule der Firma Rapid Biomedical GmbH [lanz06a].
Die Spule besteht aus einem flexiblen Oberteil und einem starren Unterteil, das
an die Patientenliege angepasst ist (Abbildung 4.1). Beide Teile enthalten jeweils
16 Empfangselemente mit integriertem Vorverstérker. Jede Spulenhilfte hat eine
Abdeckung von 50 ¢cm in x- und 40 cm in z-Richtung.

Abbildung 4.1: 32-Kanal-Cardiac-Phased-Array fir 1,5T (Rapid Biomedical
GmbH).

Eine technische Besonderheit dieses Arrays ist die Form und die Art der Entkopp-
lung der benachbarten Elemente. Es sind hexagonale, abgeschirmte Loop-Spulen,
was einen sehr modularen Aufbau der Spule erméglicht. Das ist bedingt durch die
hohe intrinsiche Entkopplung zu benachbarten Elementen [lanz06b]. Die hexago-
nale Form der Einzelspulen ermoglicht eine kompakte Anordnung in vier Zeilen
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zu drei, vier, fiinf und vier Elementen. Die Einzelelemente haben eine Abmessung
von 90mm x 100 mm. Spulen dieser Bauart befinden sich bereits im klinischen
Routineeinsatz und zeichnen sich vor allem durch ihre sehr guten parallelen Bild-
gebungseigenschaften aus [wintersperger06].

4.2 Portierung auf 3T

Der naheliegende néchste Schritt war, ausgehend von dieser 1,5 T-Spule einen
Prototypen fiir 3 T aufzubauen. Dabei sollte so viel wie moglich vom Design der
niedrigeren Feldstédrke beibehalten werden, um das schon vorhandene Gehéuse der
1,5 T Spule weiterverwenden zu kénnen. Auf jeden Fall gedindert werden musste
die Anzahl der Mantelwellensperren in den vier Anschlusskabeln. Die Firma Sie-
mens Healthcare schreibt hier fiir Medizinprodukte, die an ihren MR-Geréten be-
trieben werden diirfen, einen maximalen Abstand von 25 cm (bei 64 MHz sind es
40 cm) zwischen zwei Mantelwellensperren vor. Die Anderung dient dem Patien-
tenschutz und soll verhindern, dass sich beim Senden durch die Ganzkorperspule
stehende Wellen auf den Kabeln ausbilden, was zu starken lokalen SAR-Erhéhun-
gen fithren kann. Diese Mafinahme ist leicht umzusetzen, erhoht allerdings den
Arbeitsaufwand. Ansonsten wurde das Spulen-Array nur auf die héhere Reso-
nanzfrequenz abgestimmt. Abbildung 4.2 zeigt exemplarisch das Ersatzschaltbild
eines einzelnen Array-Elements.

Das Element besteht aus der eigentlichen Leiterbahn und der sie umgebenden Ab-
schirmung. Die Abschirmung ist durch zwei 3300 pF-Kondensatoren (HF-Kurz-
schliisse) unterbrochen, um Gradientenwirbelstrompfade zu unterdriicken. Sie ist
nicht resonant. Das Element wird durch die beiden Kondensatoren C; auf Arbeits-
frequenz abgestimmt. Die aktive Entkopplung besteht einfach aus einem, im Fall
von durchgeschalteten PIN-Dioden, Kurzschluss iiber den Kondensatoren C; und
dadurch einer starken Verstimmung der Spule hin zu tieferen Frequenzen. Durch
den Einsatz von zwei gegeneinander geschalteten (gekreuzten) PIN-Dioden D,
funktioniert diese Schaltung auch passiv, da die Sendeleistung der Ganzkorper-
spule ausreichend ist, um die Dioden selbst durchzuschalten.

In Tabelle 4.1 werden charakteristische Groflen fiir ein einzelnes Spulenelement
angegeben:

Cgesamt/pF 5
Lygesame/0H | 334

Cy/PF 8

Tabelle 4.1: Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitit sowie des Ankop-
pelkondensators C,, eines Spulenelements.
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GND Rx

Abbildung 4.2: Ersatzschaltbild eines einzelnen Elements. Die Abschirmungslei-
terbahn ist durch zwei HF-Kurzschliisse Cy, s unterbrochen. Die Spulenleiterbahn
wird durch die Kondensatoren Cy auf die Resonanzfrequenz abgestimmt und mit
Hilfe des Ankopplungskondensators Cy, auf 50 €2 abgeglichen. Beim Anlegen eines
Gleichstroms an die gekreuzten Dioden D, wird die Spule aktiv verstimmt. Die
Induktivitit L ist eine HF-Verblockung und dient der Riickfiihrung des Gleich-
stroms auf die HF-Masse. Die Sicherung F stellt einen Sicherheitsmechanismus
fiir einen potenziellen Ausfall der Entkopplungsschaltungen dar.

Der auf der Messbank bestimmte Giitenabfall fiir ein einzelnes Element betrégt
% = % = 3, 7. Zum Vergleich betriagt der Giitenabfall bei 1,5T nur 2,7.

Erste Testmessungen mit einem nach diesem Prinzip aufgebauten Array haben die
prinzipielle Portierbarkeit des bestehenden Designs auf 3 T demonstriert. Es stell-
te sich allerdings heraus, dass die bei 1,5 T erfolgreich eingesetzte Verkabelung von
den einzelnen Elementen zu den Anschlusskabeln bei 3 T noch Optiminierungsbe-
darf besitzt. Besonders bei Messungen mit héufigen, starken HF-Pulsen, wie sie
z. B. bei Echtzeitbildgebungssequenzen auftreten, kann dadurch eine Erwérmung
der Spule auftreten. Durch eine Anderung der Kabelfiihrung war es maglich, die
Kabelldangen zu reduzieren und zusétzlich die Kabel so weit wie méglich in den
Masseebenen der Array-Elemente zu verlegen. Aulerdem wurden bei jedem Ele-
ment noch zusétzliche Mantelwellensperren eingefiigt. Diese Optimierung fiihrte
dazu, dass auch bei einer gemittelten HF-Dauerbelastung von 160 W iiber zehn
Minuten die Temperatur an der Spulenoberfliche zu keiner Zeit 40° C iiberschritt
und damit die Kriterien fiir den Einsatz der Spule am Menschen erfiillt sind.
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Eine héufig verwendete Sequenz zur Bestimmung der Herzfunktion ist eine seg-
mentierte Cine-TrueFISP-Sequenz [oppelt86]. TrueFISP ist der von der Firma
Siemens Healthcare verwendete Begriff fiir eine balancierte SSFP-Sequenz [carr58].
Bei dieser Sequenz wird in mehreren Atemanhaltezyklen das Herz schichtwei-
se und zu unterschiedlichen Zeitpunkten abgetastet. Um sowohl die Dauer als
auch die Anzahl der Atemanhaltezyklen zu reduzieren, ist es sinnvoll, parallele
Bildgebungstechniken zu verwenden. Da bei Herzmessungen der gesamte Herzzy-
klus in zeitlich aufeinanderfolgenden Einzelbildern akquiriert wird, zeigen Rekon-
struktionsmethoden, wie z. B. TSENSE [kellman01], die bei der Rekonstruktion
auch zeitliche Informationen mit einbeziehen, eine verbesserte Bildqualitat ge-
geniiber herkommlichen parallelen Bildgebungsmethoden. TSENSE beruht dar-
auf, bei zeitlich aufeinanderfolgenden Einzelbildern alternierende k-Raum-Linien
abzutasten. Das fiithrt zu einer zeitlichen Mittelung der Daten und zusétzlich zu
vollabgetasteten Spulensensitivitdtskarten. Abbildung 4.3 zeigt jeweils fiir unter-
schiedliche Beschleunigungsfaktoren R ein Einzelbild eines Kurzachsenschnitts
durch das Herz in Diastole aufgenommen mit einer Cine-TrueFISP-TSENSE-
Sequenz.

Bis zu einem Beschleunigungsfaktor R = 4 liefert die Spule Bilder ohne sichtbare
Artefakte. Fiir R = 5 und R = 6 sorgt der intrinsische SNR-Verlust dafiir, dass
das Rauschen immer deutlicher in den Vordergrund tritt. Trotzdem liefert eine
Beschleunigung mit R = 5 eine diagnostisch verwertbare Bildqualitdt. Auch der
Faktor R = 6 ist fiir einige medizinische Fragestellungen noch brauchbar.

Bei Echtzeitsequenzen miissen haufig Kompromisse zwischen rdumlicher und zeit-
licher Auflésung gemacht werden, da jedes Einzelbild frei atmend aufgenommen
wird und deswegen die Aufnahmezeit stark begrenzt ist. Mit dieser Spule ist
es erstmals moglich, in klinisch verwertbarer, raumlicher Auflésung bei akzepta-
bler zeitlicher Auflosung Echtzeitbildgebung am Herzen zu demonstrieren. Abbil-
dung 4.4 zeigt die ersten zehn Einzelbilder zu unterschiedlichen Zeitpunkten des
Herzzyklus aufgenommen mit einer ungetriggerten Fchtzeit-TrueFISP-TSENSE-
Sequenz.

Die Bilder haben eine sehr gute diagnostische Bildqualitdt. Durch die Echtzeit-
bildgebung kann erstmals auch bei Patienten, bei denen Atemanhaltezyklen nicht
moglich sind, die Pumpfunktion quantifiziert werden. Um den Fehler der Quan-
tifizierung zu reduzieren, ist es allerdings wiinschenswert, die zeitliche Auflésung
noch um ca. 30 % zu verbessern.

Zusammenfassend kann man also sagen, dass die direkte Umsetzung des Designs
der 1,5 T-Spule auf 3 T mit kleineren Anpassungen sehr gut funktionierte. Mit der
3 T-Spule sind durch das inhérent groflere SNR bei der hoheren Feldstarke grofie-
re Beschleunigungsfaktoren moglich. Durch das Zusammenspiel von 3T und 32
Empfangskanélen wurde erstmals in diagnostischer Bildqualitdt Echtzeitbildge-
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Abbildung 4.3: Kurzachsenschnitt in Diastole einer EKG-getriggerten Cine-
TrueFISP-TSENSE-Sequenz bei unterschiedlichen Beschleunigungsfaktoren R
(Matrizgréfie 192 x 117, FoV 276 mm z 340mm, Schichtdicke 8 mm, zeitliche
Auflosung 44 ms).

bung am Herzen gezeigt, was neuen Patientengruppen eine Untersuchung mittels
MR ermoglicht.
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Abbildung 4.4: Zehn zeitlich aufeinanderfolgende Kurzachsenschnitte, aufgenom-
men mit einer ungetriggerten Echtzeit-TrueFISP-TSENSE-Sequenz bei einem Be-
schleunigungsfaktor R = 4 (Matrizgrofie 115 x 165, FoV 320mm z 280 mm,
Schichtdicke 10 mm, zeitliche Auflosung 76 ms).

4.3 Optimierung des Designs

4.3.1 Aufbau einer Versuchsspule fiir 1,5 T

Trotz der vielversprechenden Ergebnisse der Spule bei 3T, gerade beziiglich Echt-
zeitbildgebung in klinischer Auflosung, ist das gesetzte Ziel beziiglich rdumlicher
und zeitlicher Auflésung noch nicht ganz erreicht. Aufgrund des schon sehr ho-
hen Optimierungsgrades des angewandten Designs ist es sehr fraglich, ob durch
leichte Verdnderungen der Spule die Ziele noch erreicht werden kénnen. Deswe-
gen wurde beschlossen, noch einmal an den Startpunkt der Spulenentwicklung
zuriickzukehren und sowohl Entkopplungsmethode als auch das Spulenlayout zu
hinterfragen. Wegen der einfacheren Zugénglichkeit zu Gerédten und auch der bes-
sern Vergleichsmoglichkeit zu anderen Herzspulen wurde diese Entwicklung zuerst
bei 1,5 T durchgefithrt. Am Anfang einer Spulenentwicklung steht die Frage nach
der geometrischen Dimensionierung. Fiir die Gesamtgrofie der Spule spielt es kei-
ne Rolle, wie viele Kanile diese besitzt, da das SNR eines Arrays aus Loop-Spulen
in zunehmendem Abstand von der Spule sich dem SNR einer einzelnen, von der
Gesamtgrofie identischen Spule annéhert [wright97]. Fiir eine Herzoberflachen-
spule mit einem Empfangskanal erscheint dann allerdings eine Abmessung von
40 cm x 50 cm als zu grofl (die Grofle des Herzens eines Erwachsenen entspricht in
etwa der Grofle seiner geballten Faust). Die Begriindung fiir diese groe Abmes-
sung der Spule von Rapid Biomedical liegt in der vielseitigeren Anwendbarkeit
der Spule z. B. fiir Lungen- oder Abdomenbildgebung. Eine dedizierte Herzspule,
die nur das Herz abdecken soll, kann also geometrisch deutlich kleiner gebaut
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werden. Zu klein darf die Spule allerdings auch nicht dimensioniert werden, da es
sonst sehr schwierig fiir den Anwender ist, die Spule mittig {iber bzw. unter dem
Herzen zu positionieren. Als Startwert fiir die Optimierung wurde eine Spulen-
grofe fiir Ober- und Unterteil von 21 cm in z- und 26 cm in x-Richtung gewahlt.
Das entspricht etwa einem Viertel der Gréfle der urspriinglichen Spule.

Beim direkten Vergleich der 32-Kanal-Spule von Rapid Biomedical mit anderen
32-Kanal-Spulen hat sich gezeigt, dass die Entkopplung durch hexagonal abge-
schirmte Spulenelemente einfach zu realisieren ist, aber zumindest bei 1,5T den
Nachteil einer geringeren Eindringtiefe gegeniiber durch Uberlapp entkoppelten
Spulenelementen besitzt. Zusétzlich zeigt sich im Zwischenraum zweier Elemen-
te eine deutlich geringere Sensitivitdt an der Oberflache. Um fiir das Neudesign
das bestmogliche SNR zu erhalten, wurde der héhere Bauaufwand in Kauf ge-
nommen, der bei einer herkémmlichen Entkopplungsart anfillt. Jede Arrayhélfte
besteht aus vier Zeilen mit jeweils vier Elementen. Um die einzelnen Elemente
nicht zu klein werden zu lassen und die Probenrauschendominanz zu verlieren,
wurde eine Uberlappentkopplung von kreisférmigen Elementen gewéhlt. Um die
vorgegebene Gesamtspulengréfie zu erreichen, ergibt sich fiir jede Einzelspule ein
Durchmesser von 7,0 cm. Abbildung 4.5 zeigt das Layout einer Spulenhélfte mit
16 Kanélen.

f 26 cm {

21cm

Abbildung 4.5: Layout fir den Neubau einer 32-Kanal-Spule mit Uberlappentkopp-
lung bei einer Grundfliche von 21 cm x 26 cm. Die Finzelspulenelemente haben
einen Durchmesser von 7,0 cm. Gezeigt ist eine Spulenhdlfte mit 16 Elementen.

Aus Platzgriinden war es nicht moglich, die Vorverstéarker, wie bei der Spule von
Rapid Biomedical, in die Elemente zu setzen. Der Nachteil einer ldngeren Kabel-
strecke vom Spulenelement zum Vorverstarker wird allerdings zumindest zum Teil
dadurch ausgeglichen, dass keine durch den Vorverstirker verursachte abschir-
mende, die Sensitivitdt des Elements herabsetzende Kupferfliche innerhalb des
Elements notwendig ist. Die Vorverstérker sind inklusive Phasenschieber seitlich
an den Array-Elementen angebracht (Abbildung 4.6). Die maximale Kabelldnge
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zwischen Spule und Vorverstéarker betragt 12 cm. Zur Vermeidung von Mantel-
wellen ist vor den Eingingen der Vorverstéirker jeweils eine Mantelwellensperre
angebracht.

Abbildung 4.6: Untere Spulenhdlfte mit 16 Empfangselementen. Die Vorverstdirker
sitzen nicht direkt in den Elementen, sondern sind seitlich des Arrays positioniert.

In Tabelle 4.2 sind fiir ein Element die Werte fiir die Gesamtkapazitat bzw. -
induktivitéit sowie fiir den Ankoppelkondensator und die Sperrkreisinduktivitét
angegeben.

Cgesamt/pF 34
Lgesamt/0H | 184
L,,/nH 92
Chn/PF 11

Tabelle 4.2: Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitdt sowie des Ankop-
pelkondensators Cy, und der Sperrkreisinduktivitit L, eines Spulenelements.

Ein freischwingendes Element hat ohne Sicherung einen Giitenabfall von % =

% = 3,5, der sich aber durch den Einbau einer 315 mA-Sicherung auf den Fak-
tor 2,5 reduziert. Trotzdem ist ein Einzelelement noch probenrauschendominiert.
Abbildung 4.7 zeigt das Ersatzschaltbild eines einzelnen Elements von der Spule

bis zum Vorverstarker.

Uber die Kondensatoren C' = 2C gesamt Wird die Resonanzfrequenz eingestellt und
iiber C,, die Spule auf 50 2 angekoppelt. Zum Schalten des aktiven Sperrkreises
mit der Induktivitét L, wird die PIN-Diode D verwendet. L;,y und Cj,s stel-
len Verblockungsbauteile fiir HF- bzw. Gleichstrom dar. Die Sicherung F' dient
als Schutzmechanismus fiir den Fall eines Defekts der aktiven Entkopplung. Die
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Abbildung 4.7: Ersatzschaltbild eines einzelnen Spulenelements bei 1,5 T.

Gleichstromzuleitung wird nach der vorverstéirkereingangsseitigen Mantelwellen-
sperre auf die HF-Seele gelegt. Der Phasenschieber A¢ stellt die richtige Phase
fiir die Vorverstarkerentkopplung ein.

Die Kopplungskonstante k der jeweils benachbarten Elemente ist durch die Uber-
lappentkopplung minimiert und betriagt maximal 1 %. Die Restkopplung, so-
wie die Kopplung zu den nicht benachbarten Elementen (iibernéchste Nachbarn:
-10dB), wird durch die Vorverstarkerentkopplung zusétzlich reduziert. Sicher-
heitstests haben gezeigt, dass die Prototypspule bedenkenlos an Probanden zum
Einsatz kommen kann.

Evaluation

Erste Probandenmessungen mit dem Prototypen wurden in Kooperation mit dem
Institut fiir Klinische Radiologie der Ludwig-Maximilians-Universitit Miinchen
durchgefiithrt. Um die Bildqualitédt der Spule qualitativ begutachten zu konnen,
kam ein Standardprotokoll einer typischen klinischen Herzuntersuchung zum FEin-
satz. Weiterhin wurde getestet, wie sich das Array bei hoheren Beschleunigungs-
faktoren verhélt. Abbildung 4.8 zeigt jeweils einen Kurzachsenschnitt in Systole
fiir verschiedene Beschleunigungsfaktoren.

Obwohl die Feldstdrke nur 1,5T betréigt, weisen die Bilder bis zu einem Be-
schleunigungsfaktor R = 4 eine sehr gute diagnostisch verwertbare Bildqualitit
auf. Bei hoheren Beschleunigungsfaktoren wird allerdings der intrinsische SNR-
Verlust immer deutlicher bemerkbar.

Aus einem Rohdatensatz ohne Sendepuls wurde auch die Rauschkorrelation der
Spule berechnet (Abbildung 4.9). Sie zeigt, dass die maximale Korrelation zwi-
schen zwei Elementen 35 % betrigt. Auffillig ist, dass zwischen den Elementen
im Oberteil und denen im Unterteil eine Korrelation von maximal 10 % auftritt.
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Abbildung 4.8: Aufnahmen mit der 32-Kanal-Prototypenspule bei 1,5 T an einem
Probanden. Gezeigt ist fir jeden Beschleunigungsfaktor R ein Kurzachsenschnitt
in Diastole. Sequenz: Cine-TSENSE-Sequenz, TE: 1,5ms, TR: 46,2ms, Matriz:
156 x 256, FoV: 293 mm x 360 mm, Schichtdicke: 8 mm, Flipwinkel: 60°, zeitliche
Auflosung: 48 ms.

Um die vielversprechenden ersten Bildeindriicke der Spule zu quantifizieren, wur-
den in Zusammenarbeit mit den National Institutes of Health (NIH), Bethesda,
Maryland, USA, eine kleine Vergleichsstudie zwischen der Prototypspule und der
kommerziellen 32-Kanal-Herzspule von Rapid Biomedical an drei unterschiedli-
chen Probanden durchgefiihrt. Ausgewertet wurden das SNR sowie die g-Faktoren
im Herzen.

Abbildung 4.10 zeigt jeweils fiir die Beschleunigungsfaktoren R = 1 bis R = 4
SNR-Karten eines Kurzachsenschnittes in Systole durch das Herz. Die Bilder mit
beiden Spulen wurden direkt hintereinander am gleichen Probanden aufgenom-
men. Bei der Schichtpositionierung wurde sehr stark Wert darauf gelegt, exakt
die gleiche Schicht auszuwéhlen. Die Rekonstruktion der Bilder in SNR-Einheiten
ist nach der Methode von Peter Kellman [kellman05] erfolgt.
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Abbildung 4.9: Rauschkorrelationsmatriz fiir die 32-Kanal-Prototypspule. Aufge-
tragen ist die Korrelation von jedem mit jedem Kanal. Die Korrelation der Dia-
gonalelemente, also von jedem Kanal mit sich selbst, betrdgt 1.
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Abbildung 4.10: SNR-Vergleich des Prototyps mit der Rapid-Spule bei unterschied-
lichen Beschleunigungsfaktoren R. Die einzelnen Bilder entsprechen SNR-Karten.
Zur besseren Vergleichbarkeit ist der intrinsische SNR-Verlust durch die Beschleu-
nigung (\/}_3) schon herausgerechnet. Zur Rekonstruktion der beschleunigten Cine-
TrueFISP-Datensdtze wurde TSENSE verwendet.

Da die Rekonstruktion der Daten schon in SNR-Einheiten erfolgt ist, ist es sehr
einfach, das SNR beider Spulen zu vergleichen. Das SNR wurde sowohl an der
vorderen Herzscheidewand (antero-septal) als auch an der Herzhinterwand vergli-
chen. Die Wahl dieser Regionen soll ermoglichen, an den zwei extremsten Stellen
im Herzen die SNR-Werte vergleichen zu kénnen. Abbildung 4.11 zeigt diesen
SNR-Vergleich bei den unterschiedlichen Beschleunigungsfaktoren. Der intrinsi-
sche SNR-Verlust durch die Beschleunigung von v/R ist bereits herausgerechnet.
Die Unterschiede im SNR zwischen den verschiedenen Beschleunigungsfaktoren
kommen alleine durch die g-Faktoren zustande.
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Abbildung 4.11: SNR Vergleich des 32-Kanal-Array-Prototypen (blau) mit der
32-Kanal-Spule von Rapid Biomedical (rot). Im linken Diagramm ist das SNR
antero-septal, im rechten an der Herzhinterwand gezeigt. Zur besseren Vergleich-
barkeit der parallelen Bildgebungseigenschaften ist der intrinsische SNR-Verlust
durch die Beschleunigung (v R) schon herausgerechnet. Die SNR-Werte sind ge-
mattelt iber drei Probanden.

Unbeschleunigt liegt das SNR des Prototypen an der vorderen Herzscheidewand
17 % iiber dem SNR der Rapid-Spule. An der Herzhinterwand ist das SNR hin-
gegen 9 % schlechter. Diese Ergebnisse lassen sich durch das unterschiedliche
Spulendesign erkléren. Die kleineren Spulenelemente haben ein frither abfallen-
des Sensitivitatsprofil. Sie sind also dicht an der Oberfliche empfindlicher als
grofere Elemente. An der Herzhinterwand zeigt sich, dass die Gesamtflache des
Prototypen-Arrays kleiner ist als das der Rapid-Spule. Deswegen lésst die Sensiti-
vitat dort leicht nach. Bei beschleunigten Messungen kommen zusétzlich noch die
geometrischen Unterschiede der Elemente ins Spiel. Bei der Prototypspule tragen
deutlich mehr Elemente zu unterschiedlichen Spulensensitivitdten im Herzen bei
als bei der Rapid-Spule. Sie ist also besser fiir Beschleunigung am Herzen ge-
eignet. Deswegen ist antero-septal der SNR-Gewinn gegeniiber der Rapid-Spule
auch immer grofer (bis zu 32 % bei R = 2) als unbeschleunigt, bzw. der SNR-
Verlust an der Herzhinterwand geringer. Bei einem Beschleunigungsfaktor R = 4
ist das SNR 3 % besser als bei der Rapid-Spule. Diese Ergebnisse zeigen sich auch
in der Auswertung der g-Faktoren.

Prinzipiell beinhalten die vorherigen SNR-Karten durch das Herausrechnen des
intrinsischen SNR-Verlusts schon den lokalen g-Faktor. Zur besseren Vergleich-
barkeit sind diese {iber das gesamte Herz gemittelt in Tabelle 4.3 dargestellt.
Angegeben ist jeweils der mittlere g-Faktor sowie das 99- bzw. 95-Perzentil, also
die Werte, unter denen 99 % bzw. 95 % der g-Faktoren liegen. Zusétzlich wer-
den noch die g-Faktoren fiir eine Beschleunigung in zwei Richtungen mit dem
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Beschleunigungsfaktor R = 12 (4 x 3) verglichen.

g-Faktor
R=2 R=3 R=14 R=4x3
Mittel | 99 % | Mittel | 99 % | Mittel | 99 % | Mittel | 95 %
Prototyp 1,0 1,1 1,2 1,4 1,6 1,9 3,7 5,7
Rapid Spule | 1,0 1,0 1,2 1,4 1,7 2,6 4.8 8,7

Tabelle 4.3: Vergleich der g-Faktoren des 32-Kanal-Array-Prototypen mit der
32-Kanal-Spule von Rapid Biomedical im Herzen fiir verschiedene Beschleuni-
gungsfaktoren. Angegeben ist jeweils der mittlere g-Faktor sowie das 99- bzw.
95-Perzentil in einem Kurzachsenschnitt.

Bis zu einem Beschleunigungsfaktor R = 3 zeigt sich in den g-Faktoren zwischen
beiden Spulen kein Unterschied. Bei einem Beschleunigungsfaktor R = 4 ist der
mittlere g-Faktor der Prototyp-Spule leicht verbessert (6 %). In der Verringerung
des 99-Perzentils um 27 % zeigt sich, dass vor allem die hohen lokalen g-Faktoren,
die zu stark sichtbaren Artefakten fithren, deutlich reduziert sind. Noch deutli-
cher wird der Unterschied zwischen den beiden Spulen bei Beschleunigung in zwei
Richtungen. Dort reduziert sich der mittlere g-Faktor um 23 %, das 95-Perzentil
sogar um 34 %.

Bewertung

Durch die ergriffenen Mafinahmen, die Reduktion der Array-Grofie sowie die Ein-
fiihrung einer Uberlappentkopplung, war es moglich, bei 1,5T die Leistung der
bestehenden 32-Kanal-Produktspule von Rapid Biomedical beziiglich SNR und
g-Faktoren zu verbessern. An der Herzvorderwand wurde bei beschleunigten Mes-
sungen ein SNR-Gewinn von bis zu 32 % bei nahezu gleichbleibendem SNR an
der Herzhinterwand gezeigt. Je grofler die Beschleunigungsfaktoren sind, desto
deutlicher zeigen sich auch Verbesserungen in den g-Faktoren. Bei einem Be-
schleunigungsfaktor R = 12 ist es moglich, den mittleren g-Faktor um 23 %
zu senken. Vor allem die lokal stark erhohten g-Faktoren sind deutlich reduziert.
Auch wenn Herzmessungen in der Regel beschleunigt durchgefiihrt werden, ist als
Kritikpunkt anzusehen, dass das unbeschleunigte SNR an der Herzhinterwand bei
der Prototyp-Spule geringer ist. Dies ist durch die mangelnde Eindringtiefe der
kleineren Spule zu erkléren.
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4.3.2 Umsetzung bei 3T

Das eigentliche Ziel war es, eine optimierte Herzspule fiir 3 T zu entwickeln. Durch
die vielversprechenden FErgebnissen bei 1,5T kénnen sehr viele dieser Vorarbeiten
direkt bei der neuen Spule umgesetzt werden.

Ein Problem der Prototypspule bei 1,5T ist, dass das SNR der Herzhinterwand
im Vergleich zur Rapid-Spule geringer ausfillt. Um dieses Problem bei 37T zu
beseitigen, wurde der Durchmesser der Spulenelemente im Spulenunterteil um
12 % im Vergleich zur Spule bei 1,5 T vergroflert. Das resultiert in einer neuen
Array-Groe des Unterteils von 29 cm x 24 cm, also einer um 25 % vergrofierten
Gesamtfliche. Diese Anderung soll der Tatsache Rechnung tragen, dass das Herz
bei Untersuchungen in Riickenlage ndher an den Elementen des Oberteils sitzt.
Weiterhin soll mit der neuen Spule fiir 3 T untersucht werden, ob Echtzeitbildge-
bung am Herzen in klinisch verwertbarer Bildqualitét erreicht werden kann. Dazu
sollen bei dieser Spule die in jedem Element enthaltenen Sicherungen weggelas-
sen werden. Durch das Weglassen der Sicherungen, die einen Verlustmechanismus
darstellen, steigt die Giite der Spulenelemente. Dies resultiert in einem erhéhten
SNR (Kapitel 2.3.2). Um bei einem Ausfall der aktiven Entkopplung, auch ohne
Sicherung, noch einen Patientenschutz zu besitzen, kommen im Entkopplungs-
schwingkreis gekreuzte PIN-Dioden zum Einsatz. Diese ermoglichen auch ohne
Gleichstromsteuerung ein passives Durchschalten der Dioden im Sendefall.

Bei der 3 T-Spule war es moglich, im Vergleich zu den bisher vorgestellten Herz-
spulen die deutlich kleineren Vorverstéirker der Firma QED aus Cleveland, OH,
USA zu verwenden. Diese erméglichen eine kompaktere Bauweise der Vorverstér-
kerleisten seitlich an den Array-Hélften.

Aufgrund der kiirzeren Wellenléinge bei 3T war es notwendig, die Leiterbahnen
der einzelnen Elemente kapazitiv zu unterteilen. Abbildung 4.12 zeigt das Er-
satzschaltbild eines einzelnen Elements. Die Anderungen im Vergleich zu dem
1,5 T-Prototypen (Abbildung 4.7) sind rot gekennzeichnet. Widerstdnde parallel
zu den PIN Dioden sollen dafiir sorgen, dass im Fall gegengespannter PIN-Dioden
{iber beiden Dioden die gleiche Spannung abfiillt. Aus Ubersichtlichkeitsgriinden
sind diese Widerstédnde im Ersatzschaltbild nicht eingezeichnet.

Weitere Anderungen der Spule, abgesehen von der Abstimmung auf die hohere
Frequenz von 3T, waren nicht notwendig. Tabelle 4.4 gibt fiir jeweils ein Element
in Ober- und Unterteil die Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitit sowie
fiir den Ankoppelkondensator und die Sperrkreisinduktivitat an.
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Abbildung 4.12: Ersatzschaltbild eines einzelnen Elements. Die Unterschiede zum
Prototypen ber 1,5 T sind rot markiert. Zur kapazitiven Untertellung der Leiter-
bahn wurden zwei zusdtzliche Kondensatoren verwendet. Zur Wahrung der Pro-
bandensicherheit ist der Wegfall der Sicherung durch gekreuzte PIN-Dioden im
Entkopplungsschwingkreis kompensiert. Die ber 1,5 T verwendeten Vorverstirker
wurden durch Vorverstdrker einer kleineren Bauart ersetzt.

Oberteil | Unterteil
Coesamt /pF 27 24
Lgesamt/nH 62 70
L,,/nH 16 18
C,/pF 29 32

Tabelle 4.4: Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitit sowie des Ankoppel-
kondensators Cy, und der Sperrkreisinduktivitit Lg, jeweils eines Spulenelements
ber 3T.

4.4 Evaluierung der optimierten Spule

Um zu evaluieren, ob es durch die Optimierung der Spule zu einer Verbesserung
des SNRs und der g-Faktoren gekommen ist, wurden wie bei 1,5T in Zusam-
menarbeit mit dem Institut fiir Klinische Radiologie der Ludwig-Maximilians-
Universitdt Miinchen Vergleichsmessungen am Probanden der optimierten 3 T-
Spule mit der in Kapitel 4.2 beschriebenen Spule mit abgeschirmten Elementen
durchgefiihrt. Abbildung 4.13 zeigt fiir verschiedene Beschleunigungsfaktoren die
Bilder einer TGRAPPA [breuer05]-beschleunigten Cine-trueFISP-Sequenz, die
mit beiden Spulen am selben Probanden aufgenommen wurden.

Schon aus den klinischen Datensétzen ist zu erkennen, dass die optimierte Spu-
le gerade bei beschleunigten Bildern einen Vorteil in der Bildqualitét zeigt. Die
Herzhinterwand grenzt sich deutlicher vom umgebenen Gewebe ab. Zur genauen
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Abbildung 4.13: Gegeniiberstellung der Kurzachsenschnitte fiir verschiedene
TGRAPPA-Beschleunigungsfaktoren R bei 8T der optimierten mit der 32-Kanal
Herzspule mit abgeschirmten Elementen. Sequenz: Cine-trueFISP-Sequenz, TE:
1,4ms, TR: 47ms, Matrixz: 156 x 192, FoV: 292mm x 360 mm, Schichtdicke:
§mm, Flipwinkel: 53°.

Quantifizierung der Daten wurden diese in Zusammenarbeit mit dem Univer-
sitdtsklinikum in Wiirzburg hinsichtlich SNR und parallelen Bildgebungeigen-
schaften ausgewertet. Die SNR-Auswertung wurde nach der Methode [robson08]
durchgefiihrt. Abbildung 4.14 zeigt die SNR-Karten beider Spulen fiir einen Kurz-
achsenschnitt in Systole im unbeschleunigten Fall.
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Abbildung 4.14: SNR-Vergleich der 32-Kanal-Spule mit dem optimierten Design
berechnet aus einem unbeschleunigten Cine-trueFISP-Datensatz (Parameter ent-

sprechen Abbildung 4.13).

In den Karten ist deutlich zu erkennen, dass die optimierte Spule einen kleineren
Teil des Thorax abdeckt, aber besonders an der Oberflache ein hoheres SNR auf-
weist. Berechnet man das SNR nur lokal im Herzen, erhélt man fiir die optimierte
Spule einen SNR-Gewinn von 27 %.

Betrachtet man die g-Faktorkarten fiir die Beschleunigungsfaktoren R = 3 bis
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R = 6 (Abbildung 4.15), sieht man bei der optimierten Spule fiir alle Beschleu-
nigungsfaktoren iiber den gesamten Thorax weniger Bereiche mit lokal hohen
g-Faktoren.

3T optimiert

Abbildung 4.15: Vergleich der g-Faktoren der 32-Kanal-Spulen fir die
TGRAPPA-Beschleunigungsfaktoren R = 3 bis R = 6 berechnet aus einem unbe-
schleunigten Cine-TrueFISP-Datensatz (Parameter entsprechen Abbildung 4.13).

Um zu bewerten, ob die verdnderten g-Faktoren fiir die Herzbildgebung einen
Vorteil bringen, wurden aus den Karten numerisch nur die g-Faktoren, die auch
im Herz liegen ausgewertet (Abbildung 4.5).

g-Faktor

R=3 R=4 R=5 R=6

Mittel | 99 % | Mittel | 99 % | Mittel | 99 % | Mittel | 95 %

3T abgeschirmt | 1,1 | 1,3 | 1,6 | 21 | 25 | 32 | 33 | 42

3T optimiert 11 | 1,3 | 14 | 1,6 | 20 | 24 | 28 | 37

Tabelle 4.5: Vergleich der g-Faktoren des optimierten 32-Kanal-Arrays mit der
32-Kanal-Spule mit abgeschirmten Elementen fiir verschiedene Beschleunigungs-
faktoren. Angegeben ist jeweils der mittlere g-Faktor sowie das 99- bzw. das 95-
Perzentil in einem Kurzachsenschnitt.

Die g-Faktoren bei einem Beschleunigungsfaktor R = 3 sind bei beiden Spulen
sowohl im Mittelwert als auch im 95-Perzentil gleich grofS. Bei hoheren Beschleu-
nigungsfaktoren zeigen sich deutliche Unterschiede. Bei einem Faktor R = 4 hat
die optimierte Spule iiber das gesamte Herz gemittelt 13 % niedrigere g-Faktoren.
Das 95-Perzentil liegt 24 % unter dem Wert der Vergleichsspule. Die grofiten re-
lativen Unterschiede erhélt man bei einen Beschleunigungsfaktor R = 5 mit im
Mittel 20 % niedrigeren g-Faktoren beziehungsweise mit um 25 % niedrigeren
Werten im 95-Perzentil durch die optimierte Spule.

Abbildung 4.16 zeigt fiir das optimiert Design die g-Faktoren fiir die Beschleuni-
gungsfaktoren R =1 bis R = 8.
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Abbildung 4.16: g-Faktoren der optimierten 32-Kanal-Spule fiir die Beschleuni-
gungsfaktoren R = 1 bis R = 8 berechnet aus einem unbeschleunigten Cine-
trueFISP-Datensatz (Parameter entsprechen Abbildung 4.13). Angegeben ist je-
weils der Mittelwert sowie das 95-Perzentil.

Bewertung

Durch die Verkleinerung der Array-Grofie ist es moglich, das unbeschleunigte
SNR im Herzen deutlich zu steigern. Gleichzeitig hat diese Anderung auch be-
wirkt, dass die g-Faktoren weiter gesenkt werden konnten, was ebenfalls zu einer
Steigerung des beschleunigten SNRs fithrt. Kombiniert man diese Effekte, erhélt
man beispielsweise bei einem Beschleunigungsfaktor R = 5 eine SNR-Steigerung
von 59 % (ebenfalls iiber das ganze Herz gemittelt). Da ab einem Beschleuni-
gungsfaktor R = 5 das 95-Perzentil des g-Faktors iiber zwei liegt, kénnen lokal
Artefakte auftreten. Daher ist es von der medizinischen Fragestellung abhéngig,
ob die Spule mit gréfferen Beschleunigunsfaktoren noch sinnvoll einsetzbar ist.

4.5 Zusammenfassung

Ausgehend von einer sich auf dem Markt befindlichen 32-Kanal-Herzspule fiir
1,5 T wurde eine optimierte Herzspule fiir 3T entwickelt. Der aus abgeschirmten
Spulenelementen gebaute Prototyp war die erste Herzspule mit 32 Empfangs-
kanélen bei 3T. Bei ausfiihrlichen Vorversuchen bei 1,5 T stellte sich heraus, dass
die verwendeten abgeschirmten Spulenelemente ein niedrigeres SNR im Herzen
liefern als durch geometrischen Uberlapp entkoppelte Elemente. Zusétzlich wur-
den durch Anderung der geometrischen Abmessungen des gesamten Arrays hin
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zu einer dedizierten Herzspule, die parallelen Bildgebungseigenschaften deutlich
verbessert.

Der entwickelte Prototyp besitzt bis auf das fehlende Gehéause alle Voraussetzun-
gen, die fiir den Einsatz als Medizinprodukt notwendig sind. Bei der Evaluierung
der Spule an Probanden konnten die Vorteile der Herzbildgebung mit der opti-
mierten Spule bei 3T gezeigt werden. Ein Beschleunigungsfaktor R = 5 in einer
Richtung ist in klinisch verwertbarer Bildqualitdt moglich.

Um das Ziel der Echtzeitbildgebung ohne Einschrinkungen in der Auflosung (zeit-
lich und rdumlich) zu erreichen, miissen noch weitere Arbeiten in der Sequenz-
entwicklung vorangetrieben werden. Eine Optimierung von dreidimensionalen Se-
quenzen, die eine Beschleunigung in zwei Richtungen und damit noch niedrige-
re g-Faktoren ermdglichen, ist dabei ein potentieller Weg. Des weiteren kénnte
auch die Verwendung von Compressed-Sensing-Techniken [lustig07] oder auch
die nicht kartesische Abtastung des k-Raums, bzw. eine Kombination aus die-
sen Techniken den entscheidenden Schritt bilden. Gerade in den letzten Monaten
sind deutliche Fortschritte bei der Sequenzentwicklung zur Echtzeitbildgebung zu
verzeichnen [seiberlich11] [wech10].



Kapitel 5

Entwicklung von Brustspulen fiir
die klinische Diagnostik

Brustkrebs ist weltweit die haufigste bosartige Tumorbildung bei Frauen [par-
kin05]. Das Lebenszeitrisiko fiir eine Frau, daran zu erkranken, ist in Deutschland
ca. 9 % [rki05]. Die relative 5-Jahres-Uberlebensrate betriigt ca. 81 %. Je friiher
ein bosartiger Tumor erkannt wird, desto gréfer ist die Wahrscheinlichkeit fiir ei-
ne vollstédndige Heilung. Die Standardvorsorgeuntersuchungen fiir Frauen sind die
klinische Untersuchung beim Frauenarzt, wobei das Brustgewebe auf Verhértun-
gen abgetastet wird, und die Mammographie, eine Rontgenuntersuchung. Bei
nicht eindeutigem Befund wird zusétzlich noch eine Ultraschalluntersuchung, die
Sonographie, hinzugezogen. In den letzten Jahren gewinnt auch die Untersuchung
mit Hilfe von kontrastmittelunterstiitzter MR immer mehr an Bedeutung. Diese
wird bei Risikopatienten von einigen Krankenkassen schon als Vorsorgeuntersu-
chung angeboten. Die Tabelle 5.1 zeigt einen Vergleich der Sensitivitéit! bzw.
Spezifitit? dieser vier Methoden.

Sensitivitit | Spezifitat
Klinische Untersuchung 58 % 76 %
Mammographie 86 % 32 %
Sonographie 75 % 80 %
MRT 93 % 65 %

Tabelle 5.1: Vergleich der Sensitivititen bzw. Spezifitdten von klinischer Untersu-
chung, Mammographie, Sonographie und MRT [fischer99].

Die MRT zeigt die groite Sensitivitdat dieser Bildgebungsmethoden. Wenn eine

!Sensitivitit: Die Wahrscheinlickeit, bei Erkrankung diese auch zu diagnostizieren.
2Spezifitit: Die Wahrscheinlichkeit, bei Nichterkrankung auch einen negativen Befund zu
erhalten.

7
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Brustkrebserkrankung vorliegt, ist also die Wahrscheinlichkeit diese mit MR zu
erkennen 93 %. Ein Problem der MRT ist allerdings ihre niedrige Spezifitit. Die-
se liegt nur bei 65 %. Eine niedrige Spezifitéit fithrt zu vielen falschen positiven
Befunden und damit zu unnotigen Behandlungen. Allerdings héngt die Spezi-
fitdt der MRT auch sehr von der Erfahrung des Radiologen, der die Schnittbilder
befundet, ab. Andere Studien geben deswegen deutlich hchere Spezifitdten an,
z. B. [boetes95] mit 86 % oder [kaiser93] mit 97 %.

Ein Grund fiir die hohe Sensitivitdt der MRT-Untersuchung ist die Moglichkeit,
Tumorherde geringer Gréfe, also schon in einem sehr frithen Stadium der Erkran-
kung, zu erkennen. Fiir die groBitmogliche Auflésung sind hauptséachlich das SNR
und die parallelen Bildgebungseigenschaften der verwendeten Brustspule der li-
mitierende Faktor. Daher ist es besonders wichtig, die Brustspule daraufhin zu
optimieren. Zu Beginn dieser Arbeit waren fiir 3 T keine Spulen mit mehr als acht
Empfangskanélen verfiighar. Basierend auf Voriiberlegungen und Vorversuchen
fiir eine optimierte Brustspulengeometrie wird in diesem Kapitel die Entwicklung
einer optimierten Brustspule fiir 3T beschrieben. Der Bau des ersten Prototyps
erfolgt bei 1,5T, da hierfiir eine kommerzielle Brustspule zur Verfiigung steht,
mit der Vergleichsmessungen durchgefiihrt werden konnen. Die finale Spule soll
fiir den Routinebetrieb in der klinischen MR-Diagnostik von Brustkrebs geeignet
sein.

5.1 Voriiberlegungen

Im Gegensatz zu den bisher betrachteten Array-Spulen bringt das Anwendungs-
gebiet Mammadiagnostik deutlich unterschiedliche Anforderungen, die auch neue
Losungsansétze erfordern.

Die weibliche Brust (med. Mamma) zeigt eine sehr starke Variation im Brustvo-
lumen zwischen unterschiedlichen Patienten. Es betrégt im Mittel ca. 0,51 (aus-
gehend von einer durchschnittlichen BH-Grofle in Deutschland von 80C) und va-
riiert von wenigen Dezilitern bis zu mehr als 21. Soll die Brustspule bei moglichst
vielen Patienten zum Einsatz kommen konnen, muss man sich mit der Dimen-
sionierung an diesem gréfferen Wert orientieren. Dimensioniert man die Spule so,
dass sie ein Brustvolumen von maximal 21 aufnehmen kann, erhélt man, je klei-
ner das Brustvolumen wird, einen immer schlechteren Fiillfaktor und somit auch
Einbulen im SNR. Unter der vereinfachenden Annahme von einer zylinderférmi-
gen Geometrie der Spule fiir jeweils eine Brust, ergibt sich aus den geometrischen
Restriktionen des MR-Systems der maximal mogliche Zylinderdurchmesser. Die
Spule soll an einem Siemens MR-Gerét betrieben werden und in dessen Patien-
tenliege passen, welche eine Breite von 45 cm hat. Geht man von einem Abstand
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von 5 cm zwischen den beiden Zylindern aus, damit das Sternum bequem aufge-
legt werden kann, und addiert fiir jede Seite noch einmal 5cm fiir elektronische
Komponenten und Gehéuse, erhilt man einen Zylinderdurchmesser von 15 cm.
Um ein Zylindervolumen von jeweils 21 zu erhalten, muss die Héhe somit 12 cm
betragen. Um dem schlechten Fiillfaktor bei kleineren Brustgroflen entgegen zu
wirken, soll versucht werden, eine in der Grofle variable Spule zu entwickeln.

Bei Brustuntersuchungen mittels MRT hat es sich durchgesetzt, die Patienten
in Bauchlage, auf der Spule liegend, zu positionieren. Das hat den Vorteil, dass
die Brust in einem dafiir vorgesehenen Hohlraum frei héngen kann und somit
auch die Durchblutung des Gewebes nur wenig gestort wird. Als Konsequenz
sind die Mammae jeweils in y-Richtung orientiert. Der Ansatz aus den vorheri-
gen Kapiteln, das zu untersuchende Objekt mit Loop-Spulen mdoglichst komplett
zu umschlielen, fiihrt folglich dazu, dass einige Spulenelemente einen Normalen-
vektor besitzen, der nicht vernachléssighbare z-Komponenten enthélt. Diese haben
eine reduzierte Sensitivitidt, da Bj.,-Komponenten nicht zum Messsignal beitra-
gen. Fiir Vorversuche wurde fiir eine Feldstérke von 1,5T ein Volumenarray mit
einem Innendurchmesser von 15cm aufgebaut. Die Elementaufteilung entspricht
der eines durch eine gemeinsame Leiterbahn entkoppelten 8-Kanal-Arrays. Dieser
Entkopplungsmechanismus wurde aufgrund der Ergebnisse mit Kleintierspulen
(Kapitel 3.1) gewéahlt, da er einen guten Kompromiss aus SNR und Beschleu-
nigungsfiahigkeit bietet. Abbildung 5.1 zeigt ein Schema der Elementanordnung
sowie ein Bild der entsprechend aufgebauten Vorversuchsspule.

Abbildung 5.1: Schematische Anordnung der sechs Spulenelemente fiir einen Vor-
versuch (links), sowie der aufgebaute Prototyp (rechts). Die Elemente 1 und 5
wurden aufgrund threr Orientierung zum statischen Magnetfeld weggelassen.

Fiir jedes Element ergibt sich eine Breite von 6 cm. Die Hohe wurde auf 8 cm fest-
gelegt. Die Elemente 1 und 5 sind nahezu vollstdndig entlang der z-Achse orien-
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tiert und tragen somit nur iiber ihr Streufeld zum MR-Signal bei. Sie verursachen
aber trotzdem Spulenrauschen in gleicher Grofle wie die anderen Elemente. Um
diesen Verlustmechanismus zu verhindern, wurden diese Spulenelemente wegge-
lassen. Das Ersatzschaltbild eines einzelnen Elements entspricht dem, der durch
gemeinsame Leiterbahn entkoppelten Rattenspule (Abbildung 3.2). In Tabelle 5.2
sind die charakteristischen Grofien eines einzelnen Spulenelements angegeben.

Cgesamt/pF 26
Lyesame/0H | 243
L,,/nH 30
C,./pF 39
Qo 310
Qs 118

Tabelle 5.2: Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitit sowie des Ankoppel-
kondensators C,, und der Sperrkreisinduktivitit Ly, eines Spulenelements. Wei-
terhin sind die unbeladene Giite (Qy) bzw. die mit einer 21-Flasche 75 mmol NaCl-
Lésung beladene Giite (Qp) angegeben.

Am MR-Gerat wurden fiir diesen Aufbau in einer koronaren Schicht SNR sowie
g-Faktoren fiir eine Beschleunigung in x-Richtung bestimmt (Abbildung 5.2).

SNR g-Faktoren
60 1,5
50
40 1,0
30
20 0,5
10
0 0

Abbildung 5.2: SNR (links) sowie g-Faktoren (rechts) fir einen Beschleunigungs-
faktor R in z-Richtung. Sequenz: FLASH, TE: 5ms, TR: 50ms, Matriz: 256 x
256, FoV: 160 mm x 160 mm, Schichtdicke: 3 mm, Flipwinkel: 25°.

In der SNR-~Karte ist sehr deutlich die Oberflichenspulencharakteristik der ein-
zelnen Arrayelemente zu erkennen. Das SNR féllt sehr stark zum Spulenzentrum
hin ab. Bedingt durch die vorhandene B;.,-Komponente zeigen die Elemente 2,
4, 6 und 8 ein deutlich geringeres SNR am Rand, als die Elemente 3 und 7, ob-
wohl der Abstand jedes Elements zum Phantom aufgrund der Zylindergeometrie
identisch ist. Zusétzlich fallt das SNR auch zwischen zwei direkt benachbarten
Elementen stark ab. Dieses kommt ebenfalls durch B;.-Komponenten zustan-
de und héngt mit der rdumlichen Orientierung des Spulenarrays zusammen. Bei
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Volumenarrays, die in z-Richtung orientiert sind, z.B. den Tierspulen aus Ka-
pitel 3, ist keine SNR-Abnahme zu beobachten (vgl. Abbildung 3.4). Fiir die
g-Faktoren kann sich das allerdings vorteilhaft auswirken, da die Sensitivititen
besser voneinander abgegrenzt sind. Das bestimmte 95-Perzentil von 1,2 fiir einen
Beschleunigungsfaktor R = 3 erhértet diese Vermutung.

Um die vorhandenen SNR-Nachteile auszugleichen, wurde dem Versuchsaufbau
noch ein zusétzliches Element hinzugefiigt. Dabei handelt es sich um eine Loop-
Spule mit einem Durchmesser von 16 cm, deren Normalenvektor parallel zur y-
Achse steht und auf mittlerer Hohe der bisherigen Spulenelemente positioniert
ist (Abbildung 5.3).

Abbildung 5.3: Erweiterung des Versuchsaufbaus um ein zusdtzliches, siebtes Spu-
lenelement (links), sowie der modifizierte Prototyp (rechts).

Dadurch, dass die bisherigen Elemente senkrecht auf dem Element 1 stehen, ist
das Spulenelement geometrisch von den anderen entkoppelt. Obwohl es sich bei
dem hinzugefiigten Element um eine Loop-Spule handelt, kann man sie in diesem
Aufbau auch als eine Art Volumenspule betrachten, da sie das zu untersuchende
Objekt umschliefit. Die Charakterisierungswerte des Volumenspulenelements sind
Tabelle 5.3 zu entnehmen.

Mit dem modifizierten Versuchsaufbau wurden ebenfalls Messungen zur SNR-Be-

stimmung und Charakterisierung des Beschleunigungsvermégens am MR-System
durchgefiihrt (Abbildung 5.4).

In der SNR-Karte ist gut zu erkennen, dass der Signalabfall im Zentrum der
Spule durch das zusétzliche Element deutlich geringer ausfallt. Dadurch bedingt
ist die Ausleuchtung des Phantoms deutlich homogener. Eine Eigenschaft, die
von Radiologen bevorzugt wird, da sie die Befundung vereinfacht. Zum besseren



82 KAPITEL 5. BRUSTSPULEN FUR DIE KLINISCHE DIAGNOSTIK

Cgesamt/pF 13
Lgesame/nH | 467
Ly,/nH 59
Con/PF 74
Qo 290
Q@b 38

Tabelle 5.3: Werte fiir die Gesamtkapazitdt bzw. -induktivitit sowie des Ankoppel-
kondensators C,, und der Sperrkreisinduktivitit L, des Volumenspulenelements.
Weiterhin sind die unbeladene Giite (Qq) bzw. die mit einer 21-Flasche 75 mmol
NaCl-Lésung beladene Giite (QQy) angegeben.

SNR g-Faktoren
60 1,5
50
40 1.0
30
20 0,5
10
0 0

Abbildung 5.4: SNR (links) sowie g-Faktoren (mitte und rechts) fir einen
Beschleunigungsfaktor R in x-Richtung des 7-Kanal-Versuchsaufbaus. Sequenz:
FLASH-Sequenz, TE: 5ms, TR: 50ms, Matriz: 256 x© 256, FoV: 160mm x
160 mm, Schichtdicke: 3mm, Flipwinkel: 25°.

Vergleich des SNRs der beiden Versuchsaufbauten zeigt Abbildung 5.5 jeweils ein
Profil der SNR-Karten entlang der x-Achse fiir zwei unterschiedliche Positionen
in z-Richtung.

A
40
a b
30
2
& 20
10
P
= 6+1 Kandle 0 > 0 >
- 6 Kanale x/au x/au

Abbildung 5.5: Vergleich des SNR Profils entlang der z-Richtung fiir zwei un-
terschiedliche Positionen in y-Richtung fir beide Versuchsaufbauten. Profil a im
Isozentrum, Profil b im Bereich verminderten SNRs zwischen zwei Elementen.
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Vergleicht man das Profil im Isozentrum, ist deutlich zu erkennen, dass die Ober-
flichenspulencharakteristik durch das zusétzliche Element abgeschwécht wird. Ist
das SNR am Spulenrand nahezu identisch, erhilt man im Zentrum ein um ca.
70 % hoheres SNR. Betrachtet man die Versuchsaufbauten im Bereich zwischen
benachbarten Spulenelementen, zeigt sich auch dort durch das zusétzliche Ele-
ment eine Verbesserung des SNRs am Rand der Spule um ca. 25 %.

Diese Verbesserung im Signal-Rausch-Verhéltnis geht allerdings einher mit einer
Verschlechterung der Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung. Tabelle 5.4
stellt die berechneten g-Faktoren fiir die 6- und die 7-Kanalspule fiir verschiedene
Beschleunigungsfaktoren gegeniiber.

6 Kanéle | 6+1 Kanéle
R = 2 (mittel) 1,00 1,02
R =2(95%) 1,02 1,09
R = 3 (mittel) 1,09 1,20
R =3 (95 %) 1,24 1,41

Tabelle 5.4: Vergleich der g-Faktoren fiir verschiedene Beschleunigungsfaktoren R
in x-Richtung. Angegeben ist jeweils der Mittelwert so wie das 95 Perzentil.

Das 95-Perzentil zeigt bei einem Beschleunigungsfaktor R = 2 bei der Spule mit
zusitzlichem Element um 7 % erhohte g-Faktoren. Fiir einen Beschleunigungs-
faktor R = 3 fillt der Unterschied mit 13 % noch deutlicher aus. Trotz dieses Er-
gebnisses soll der Ansatz der Kombination von Oberflichenspulenelementen und
einem Volumenspulenelement aufgrund der vielversprechenden SNR-Ergebnisse
weiter verfolgt werden.

Bei der Diagnostik von Brustkrebs ist nicht nur das Brustgewebe selbst inter-
essant fiir den Radiologen, sondern auch die umliegenden Lymphknoten in Ster-
num und Axillae. Diese konnen auf Metastasen untersucht werden und geben
Aufschluss iiber Klassifizierung und weitere Behandlung der Brustkrebserkran-
kung. Auch diese Bereiche sollten also von einer Brustspule abgedeckt werden.
Ein dediziertes Loop-Spulenelement auf Hohe der Axilla soll eine ausreichende
Ausleuchtung in diesem Bereich liefern.

Fiigt man die Ergebnisse der Voriiberlegungen bzw. Vorversuche zu einer Brust-
spule zusammen erhéilt man eine Elementanordnung wie sie in Abbildung 5.6
skizzert ist. Jeweils sechs Loop-Spulen, im Folgenden auch als Zylinderspulenele-
mente bezeichnet, sowie ein Volumenspulenelement sorgen fiir die Ausleuchtung
von jeweils einer Brust. Auf jeder Seite ein zusétzliches, seitlich angeordnetes
Element ist fiir die Axilla vorgesehen und wird deswegen als Axilla-Element be-
zeichnet. Insgesamt erhilt man eine Gesamtanzahl von 16 Elementen.
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Abbildung 5.6: Schematische Anordnung, sowie die Nummerierung von 16 Spu-
lenelementen wie sie sich aus Voriberleqgungen bzw. Vorversuchen ergeben hat.
Jede Brust wird von sechs Spulenelementen umschlossen (grau). Zur Verbesse-
rung des Signal-Rausch-Verhdltnisses ist jeweils ein Spulenelement senkrecht da-
zu orientiert (Elemente 1 und 9). Auf jeder Seite befindet sich noch ein extra
Spulenelement zur Ausleuchtung der Azillae (Elemente 8 und 16).

Nachdem das Konzept fiir eine Elementanordnung einer Brustspule vorhanden
ist, besteht noch das Problem, wie eine solche Spule mit variabler Grofle gebaut
werden kann, um den Fiillfaktor fiir verschiedene Brustvolumina hoch zu halten.
Mit Hilfe des Spulenaufbaus aus dem Vorversuch wurde untersucht, inwieweit sich
die voneinander entkoppelten Dreiergruppen von Zylinderspulenelementen gegen-
einander verschieben lassen. Es zeigte sich, dass man ihren Abstand in x-Richtung
um 3 cm verkleinern kann, ohne dass die Kopplung der Elemente grofler als 5 %
wird. Mit dieser Mafinahme ist es moglich, das Spulenvolumen von 21 auf 1,31
stufenlos zu variieren. Die intrinsiche Entkopplung zum Volumenspulenelement
bleibt davon unbeeinflusst. Da das Axilla-Element von den dufleren Oberflachen-
spulenelementen entkoppelt werden muss, soll es fest mit diesen verbunden sein
und wird sich folglich mitverschieben.

Anhand dieser Voriiberlegungen und Vorversuche soll ein erster Prototyp fiir eine
Brustspule bei 1,5T gebaut werden.
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5.2 Brustspulenprototyp fiir 1,5T

5.2.1 Methoden

Verglichen mit dem bisherigen Versuchsaufbau, der einer Spulenhélfte ohne Axilla-
Element entspricht, ergeben sich noch einige Anderungen durch das Hinzufiigen
der zweiten Hélfte. Besonders die Kopplung einzelner Elemente unterschiedlicher
Hélften muss betrachtet werden. Starke Kopplung weisen die Zylinderspulenele-
mente 3 und 11 sowie die Volumenspulenelemente 1 und 9 auf. Diese miissen
zusétzlich entkoppelt werden. Alle anderen, nicht direkt benachbarten Elemente
konnen nur durch den Einsatz der Vorverstédrkerentkopplung voneinander ent-
koppelt werden.

Da die Spulenhélften einen Abstand von 5cm voneinander besitzen, bietet sich
zur Entkopplung der betroffenen Elemente eine Gap-Entkopplung an, da dadurch
die Geometrie der Spulenelemente nicht verdndert werden muss. Zur Vermeidung
von Mantelwellen ist in der Entkopplung zusétzlich noch eine Mantelwellensperre
eingebaut.

Die Volumenspulenelemente besitzen einen mittleren Durchmesser von 16 cm so-
wie eine Leiterbahnbreite von 5 mm. Abbildung 5.7 zeigt ein Ersatzschaltbild der
voneinander entkoppelten Elemente inklusive Ankoppelnetzwerk. Jede Spule ist
vierfach kapazitiv unterteilt, wobei bei der Ankopplung die Kondensatoren noch
einmal aufgeteilt sind. Ankopplungsseitig befindet sich eine aktive Entkopplung.
Parallel zur darin verwendeten PIN-Diode wurden zwei gekreuzte, selbstbestro-
mende PIN-Dioden eingebaut. Diese schalten durch die induzierte Sendespan-
nung und stellen einen zusétzlichen Sicherheitsmechanismus bei einem Ausfall
der aktiven Diode oder dem ungesteckten Verwenden der Spule dar. Aufgrund
der langen Leiterbahn der Loop-Spule ist eine einzelne aktive Entkopplung nicht
ausreichend, um ein sauberes Wegschalten zu gewéhrleisten. Deswegen ist geome-
trisch gegeniiber der aktiven Entkopplung zusétzlich eine rein passive Entkopp-
lung eingebaut.

Die Entkopplung der Loop-Spulen 3 und 11 erfolgt ebenfalls durch ein kapazitives
Entkopplungsnetzwerk. Die Axilla-Elemente haben eine Breite von 4 cm sowie ei-
ne Bogenlénge von 12 cm. Sie sind von den angrenzenden Spulenelementen durch
geometrischen Uberlapp entkoppelt. Eine Entkopplung zu den Volumenspulen-
elementen ist nicht notwendig. Abbildung 5.8 zeigt das Ersatzschaltbild dieser
Zylinder-Elemente.

Die aufgebaute Brustspule, wie sie im Folgenden zu ersten Phantommessungen
verwendet wurde, zeigt Abbildung 5.9.

Um die SNR-Eigenschaften des Prototypen evaluieren zu kénnen, wurden Ver-



86 KAPITEL 5. BRUSTSPULEN FUR DIE KLINISCHE DIAGNOSTIK

O O (o] O O O
HF GND DC HF GND DC

Abbildung 5.7: Ersatzschaltbild der Elemente 1 und 9. Ankopplungsseitig befin-
det sich jeweils eine Entkopplungsschaltung (Entk. 1), die aktiv mit einer durch
Gleichstrom geschalteten PIN-Diode und passiv mit gekreuzten selbstbestromen-
den PIN-Dioden die Spule im Sendefall verstimmt. Gegeniiberliegend befindet sich
jeweils noch eine zweite Entkopplungsschaltung (Entk. 2) die rein passiv funk-
tioniert. Die Entkopplung der beiden Elemente erfolgt kapazitiv iber eine Gap-
Entkopplung, die durch die Kondensatoren C, abgestimmt ist.

gleichsmessungen mit der kommerziell erhéltlichen 4-Kanal-Brustspule fiir 1,5 T
der Firma Siemens Healthcare (Erlangen, Deutschland), der sogenannten Brust-
Matrixspule, durchgefiihrt. Diese besitzt ein fixes Spulenvolumen von ca. 1,51 pro
Brust.

5.2.2 Evaluierung

Um zu gewahrleisten, dass die Verschiebbarkeit der Spulenelemente die Kopplung
der Elemente nicht zu stark beeinflusst, wurde als erstes eine Rauschkorrelation
mit minimal und maximal eingestelltem Spulenvolumen an einem Phantomauf-
bau bestimmt (Abbildung 5.10).

In beiden Konfigurationen betrégt die maximale Rauschkorrelation zwischen zwei
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Abbildung 5.8: Ersatzschaltbild fir die Zylinderelemente 2, 3 und 4 bzw. 5, 6
und 7 sowie das Axilla-Element 8 (blau). Die Spulenelemente 10 bis 16 der rech-
ten Spulenhilfte sind spiegelsymmetrisch zu den gezeigten Elementen aufgebaut.
Jedes Spulenelement ist vierfach kapazitiv unterteilt, wobei ankopplungsseitig der
Kondensator noch einmal zusdtzlich aufgeteilt ist. Die Ankopplung sowie die Ent-
kopplung erfolgt analog zu den Volumenspulenelementen (Abbildung 5.7). Die
Entkopplung des Azilla-Elements erfolgt durch geometrischen Uberlapp.

Kanilen weniger als 30 %. In minimaler Position ist allerdings aufgrund des
geringeren geometrischen Abstands zwischen den Array-Elementen die mittlere
Rauschkorrelation um 17 % grofier als in maximaler Position. Ein Einfluss der
eingestellten Spulengrofie auf die Rauschkorrelation ist also deutlich zu erkennen.
Inwieweit sich das negativ auf die Figenschaften der Spule auswirkt, kann eine
Betrachtung des Signal-Rausch-Verhéltnisses klaren.
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Abbildung 5.9: Erster Prototyp der 16-Kanal-Brustspule fir 1,5T. Links ist die
Spule mit maximalem Volumen, rechts mit reduziertem Volumen gezeigt.

maximales Volumen minimales Volumen
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Abbildung 5.10: Rauschkorrelation der 16-Kanal-Brustspule bei mazimal (links)
und minimal (rechts) eingestelltem Spulenvolumen.

Aus jeweils einem Datensatz mit und ohne Sendeleistung wurden SNR-Karten
berechnet, die zusétzlich mit identischen Messungen mit der Brust-Matrixspule
verglichen wurden (Abbildung 5.11).

Durch die Verkleinerung des Spulenvolumens erhélt man im Zentrum der koro-
naren Schichten einen SNR-Gewinn von 13 %. Dieser SNR-Gewinn wird grofier
je weiter man sich radial vom Zentrum entfernt. Die Brust-Matrixspule zeigt
keine Oberflichenspulencharakteristik und liefert ein sehr homogenes SNR. Die-
ses ist vergleichbar mit dem SNR im Zentrum der 16-Kanal-Spule bei minimal
eingestelltem Volumen. In allen anderen Bereichen zeigt der Spulenprototyp ein
héheres SNR.
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Abbildung 5.11: SNR-Vergleich der Brustspule in Abhdngigkeit von der Schie-
berstellung mit der Brust-Matrizspule der Firma Siemens Healthcare. Gezeigt
ist jeweils eine SNR-Karte in einer koronaren sowie einer transversalen Schicht
im Isozentrum fir die mazimale (links)und die minimale (Mitte) Volumenein-
stellung sowie fiir die Brust-Matrizspule (rechts). Sequenz: Spinecho, TE: 15ms,
TR: 300ms, Matriz: 256 x 256, FoV: 400mm x 400 mm, Schichtdicke: 2mm,).

Durch die Moglichkeit bei der 16-Kanal-Spule das Spulenvolumen und dadurch
den Fiillfaktor anzupassen, erhélt man eine Spule, die in kleinster Konfiguration
ein dquivalentes bzw. sogar ein besseres Signal-Rausch-Verhéltnis liefert als die
relativ kleine Brust-Matrixspule, aber trotzdem auch bei grofleren Brustgrofien
verwendet werden kann.

Um die Tauglichkeit der Spule fiir parallele Bildgebung zu evaluieren, wurden
aus einem unbeschleunigten Rohdatensatz am Phantom SENSE-g-Faktorkarten
in einer koronaren Schicht fiir die Beschleunigung in x- bzw. z-Richtung berech-
net. Fiir eine Beschleunigung in z-Richtung, wurden die Beschleunigungsfaktoren
R =2 bis R = 4 und, aufgrund des besser zu erwartenden Beschleunigungs-
vermogens, in x-Richtung die Faktoren R = 6 und R = 7 ausgewertet. (Abbildung
5.12).

Zur besseren Ubersicht wurden jeweils der mittlere g-Faktor sowie das 95-Perzentil
fiir jeden Beschleunigungsfaktor in Abbildung 5.13 iibertragen.
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g-Faktor

Abbildung 5.12: g-Faktor-Karten fiir eindimensionale Beschleunigung entlang der
z-Achse (links) und entlang der z-Achse (rechts) orientierter Phasenkodierrich-
tung fiir unterschiedliche Beschleunigungsfaktoren R. Die Pfeile zeigen jeweils die
Phasenkodierrichtung. Die Karten wurden aus einem unbeschleunigten koronaren
Rohdatensatz berechnet.
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Abbildung 5.13: Auswertung der aus Phantomdaten berechneten g-Faktor-Karten.
Aufgetragen ist fiir jede Beschleunigungsrichtung der mittlere g-Faktor (rot) sowie
das 95-Perzentil (blau) gegen den Beschleunigungsfaktor R.

Bei einer Beschleunigung in z-Richtung erhélt man bis zu einem Beschleunigungs-
faktor R = 3 einen mittleren g-Faktor von maximal 1,2 sowie ein 95-Perzentil von
1,6. Bei einem Beschleunigungsfaktor R = 4 &ndert sich das Perzentil sprunghaft
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um einen Faktor 5 wihrend der Mittelwert nur um einen Faktor 2 steigt. Bei hohe-
ren Beschleunigungsfaktoren wird dann allerdings auch der Mittelwert deutlich
groffer. In x-Richtung beginnt dieses Verhalten erst bei deutlich grofileren Be-
schleunigungsfaktoren. Bei einem Beschleunigungsfaktor R = 7 betrégt der Mit-
telwert 1,5 und das 95-Perzentil 2,1. Ab dann steigt wieder zuerst das 95-Perzentil
stark an, danach der Mittelwert. Es zeigt sich, dass man bei Beschleunigung in
x-Richtung von den komplett getrennten Spulensensitivitdten der beiden Spu-
lenhéften profitiert. Man erhélt dadurch eine ideale PILS-Spule [griswold00], die
es ermoglicht, einen Beschleunigungsfaktor R = 2 ohne zusétzlichen SNR-Verlust
zu verwenden. Durch diese Tatsache lassen sich die niedrigen g-Faktoren in dieser
Richtung erklaren.

Um zu untersuchen, welche Elemente an den niedrigen g-Faktoren beteiligt sind,
wurden die g-Faktor-Berechnungen in x-Richtung ohne die Volumenspulenele-
mente 1 und 9 sowie die Axilla-Elemente 8 und 16 wiederholt. Es zeigt sich, dass
hauptséchlich die Array-Elemente zu den g-Faktoren beitragen. Bei einem Be-
schleunigungsfaktor R = 7 steigt der mittlere g-Faktor ohne die weggelassenen
Elemente nur um 3 %.

Um die Brustspule auch an Probanden evaluieren zu kénnen, muss der Proto-
typ so modifiziert werden, dass dessen Sicherheit gewahrleistet ist. Um das zu
erreichen, muss vor allem sichergestellt werden, dass keine Leiterbahnen beriihrt
werden konnen. Eine zusétzliche Schwierigkeit ist die mechanische Stabilitédt die
benotigt wird um auf der Spule liegen zu kénnen. Diese wird durch den Einsatz
einer Brustauflage der Firma NORAS MRI products GmbH (H6chberg, Deutsch-
land), die als Geriist fiir den Brustspulenaufbau dient, gewéhrleistet. Das Gewicht
des Oberkorpers wird vollsténdig von dieser Auflage getragen. Die Beriihrsicher-
heit wird durch eine Gehiduseabdeckung erreicht. Nach den obligatorischen Si-
cherheitstests am MR-Gerdt kann der komplette Aufbau (Abbildung 5.14) fiir
Messungen mit Probanden verwendet werden.

Auch bei den Probandenmessungen soll das SNR mit der Brust-Matrixspule ver-
glichen werden. An der selben Probandin wurden direkt hintereinander dquiva-
lente Messungen durchgefiihrt. Um einen moglichst optimalen Fiillfaktor bei der
16-Kanal-Spule zu erreichen, wurden die variablen Spulenelemente so dicht wie
moglich an die Mammae positioniert. Das hat auch den zusétzlichen Vorteil einer
Stabilisierung der Briiste, was Bewegungsartefakte reduziert. Bei diesen Messun-
gen wurde die minimale Grofleneinstellung verwendet. Abbildung 5.15 zeigt SNR-
Karten eines transversalen Schnitts jeweils im Isozentrum der Spule. Es wurde
versucht, anatomisch die identische Schicht zu messen, was allerdings aufgrund
der unterschiedlichen Geometrien der beiden Spulen nicht vollstdndig moglich
war.
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Abbildung 5.14: Spulenaufbau wie er fiir Probandenmessungen verwendet wurde.
Als Geriist dient eine Spulenauflage der Firma NORAS MRI products GmbH.

16-Kanal-Spule Brust-Matrixspule SNR

Abbildung 5.15: SNR-Vergleich der 16-Kanal-Spule in minimaler Grofieneinstel-
lung mit der Siemens Brust-Matrizspule an der gleichen Probandin. Verglichen
wird jeweils eine transversale Schicht im Isozentrum. Sequenz: Spinecho, TE:
15ms, TR: 300ms, Matriz: 256 x 256, FoV: 400mm x 400mm, Schichtdicke:

2mm.
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Der SNR~Vergleich an einer Probandin bestéitigt die am Phantom getétigten Aus-
sagen. In der Mitte der Brust ist das SNR beider Spulen vergleichbar, je weiter au-
Ben man sich befindet, desto hoher ist das SNR der 16-Kanal-Spule, was aufgrund
der Oberflichenspulencharakteristik der kleineren Elemente auch zu erwarten ist.

Fiir unterschiedliche Beschleunigungsfaktoren R in x-Richtung wurden Messun-
gen an einer zweiten Probandin durchgefiihrt. Abbildung 5.16 zeigt fiir verschie-
dene Beschleunigungsfaktoren jeweils entsprechende transversale Schichten aus
einem Tj-gewichteten FLASH-3D-Datensatz.

Abbildung 5.16: Transversale Schichten einer FLASH-3D-Sequenz fiir unter-
schiedliche Beschleunigunsfaktoren R in x-Richtung. Parameter: TE: 5ms, TR:
9ms, Matrix: 448 © 323, FoV: 359 mm x 359 mm, Schichtdicke=1mm.

Wie aus den Phantomdaten ermittelt, zeigen sich auch in-vivo, abgesehen von
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dem stérkeren Rauschen durch den intrinsischen SNR-Verlust und die erhchten
g-Faktoren, erst ab einem Beschleunigungsfaktor R = 8 deutliche Artefakte in-
nerhalb des Brustgewebes. Ebenfalls gut zu erkennen, sind Einfaltungsartefakte
aufgrund der durch die Axilla-Elemente verursachten hohen Spulensensitivitét
an den Armen, die schon ab niedrigen Beschleunigungsfaktoren in Phasenkodier-
richtung auftreten.

5.2.3 Zusammenfassung und Bewertung

Verglichen mit der kommerziellen 4-Kanal-Brust-Matrixspule der Firma Siemens
Healthcare, die sich im klinischen Routineeinsatz befindet, zeigt die neu ent-
wickelte 16-Kanal-Prototypspule ein insgesamt verbessertes SNR. Erreicht wird
dies durch eine Kombination von zylinderférmig um die Brust angeordneten
Oberflachenspulenelementen und senkrecht dazu positionierten Volumenspulen-
elementen. Durch diese zusétzlichen Elemente war es moglich, die Nachteile der
in y-Richtung orientierten Spulenzylinder beziiglich des Signal-Rausch-Verhélt-
nisses auszugleichen und gleichzeitig das Sensitivitéitsprofil der Spule zu homo-
genisieren. Es wurde am Phantom gezeigt, dass mit dem Prototypen parallele
Bildgebung in z-Richtung bis zu einem Faktor R = 2 und in x-Richtung bis zu
einem Faktor R = 7 mit einem mittleren g-Faktor von unter 2 moglich sind. Je
nach diagnostischer Fragestellung ist es natiirlich fraglich, ob das SNR durch den
intrinsischen SNR~Verlust bei hoher Beschleunigung noch ausreichend ist. Mit
einer Beschleunigung in x-Richtung von einem Faktor R = 7 erhilt man insge-
samt einen mittleren SNR-Verlust von fast einem Faktor 4. Der Verlust von einem
Faktor 2,6 fillt dabei alleine auf den intrinsichen SNR-Verlust durch die Unter-
abtastung zuriick. Erste Testmessungen an Probanden haben die Ergebnisse der
Phantommessungen bestétigt.

Eine Brustspule bei einer Feldstédrke von 3T ermdoglicht es, diesen Nachteil teil-
weise zu kompensieren.

5.3 Brustspule zur Diagnostik bei 3T

5.3.1 Unterschiede zu 1,5T

Nach den vielversprechenden Ergebnissen des Prototypen bei 1,5T soll die Geo-
metrie der einzelnen Spurenelemente fiir eine Weiterentwicklung der Spule bei
einer Feldstéirke von 3T so wenig wie moglich verdndert werden. Um die Spu-
le im klinischen Betrieb einsetzen zu koénnen, soll sie alle Voraussetzungen eines
Medizinproduktes erfiillen. Dazu ist es notwendig ein geschlossenes Gehéuse zu
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entwickeln. Um die Variabilitadt des Spulenvolumens beizubehalten miissen die
verschiebbaren Array-Elemente in einem geschlossenen Schiebergehéuse unterge-
bracht sein. Die Spulenauflage der Firma Noras MRI products GmbH soll weiter
verwendet werden. Die Details der Gehdusekonstruktion waren nicht Gegenstand
dieser Arbeit und sollen deswegen nicht genauer erldutert werden. Abbildung 5.17
zeigt das fertige Spulengehéuse.
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Abbildung 5.17: Gehduse der Brustspule fir 3T (links). Bei Verwendung der
Spule muss sie in die Spulenauflage der Firma NORAS MRI products GmbH

eingebracht werden (rechts).

Das Gehduse wurde im Lasersinterverfahren, einem sogenannten Rapid-Prototyping-
Verfahren, aus glasfaserverstéarktem Polyamid hergestellt. Durch das neue Gehause
ergibt sich eine Verdnderung der Leiterbahngeometrie. Die Schieber machen es
durch die Gehéusestidrke notwendig die Volumenspulenelemente im Durchmesser
von 16 cm auf 20cm zu erhdhen. Alle anderen Spulenelemente bleiben von ih-
rer Geometrie unverdndert. Durch eine Zusammenarbeit mit der Firma Siemens
Healthcare war es moglich, von ihnen neu entwickelte Vorverstérker einzuset-
zen |hergt07]. Diese Vorverstirker zeichnen sich durch eine kompakte Bauform,
eine besonders geringe Rauschzahl von unter 0,5dB sowie eine im Vorverstérker
integrierte Mantelwellensperre aus. Weiterhin erhéht sich durch eine vom Betrag
hohere, von 50 €2 abweichende, nicht reale Eingangsimpedanz, die Giite des An-
koppelnetzwerkes, was zu einer besseren Vorverstarkerentkopplung fithrt. Durch
diese Anderung war es notig, das Ankoppelnetzwerk der einzelnen Spulenele-
mente anzupassen. Abbildung 5.18 zeigt exemplarisch das Ersatzschaltbild des
modifizierten Ankopplungsnetzwerkes.

Abgesehen von zusétzlichen Mantelwellensperren in den Anschlusskabeln war es
moglich, das Design der 1,5 T-Spule zu iibernehmen.
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Abbildung 5.18: Ersatzschaltbild eines typischen Brustspulenelements bei 3T. Das
Spulenelement ist vierfach kapazitiv unterteilt, wobei ankopplungsseitig der Kon-
densator noch einmal aufgeteilt ist. Die Anpassung der Spulenimpedanz, der Vor-
verstdarkerentkopplung und der aktiven Entkopplung erfolgt tiber die Induktivitdt
Ly, sp. Die Dioden D, und D sind gekreuzte, selbstbestromende bzw. aktiv schalt-
bare PIN-Dioden und sorgen fiir die notwendige Verstimmung wihrend der Sende-
phase. Der Verblockungskondensator Ci, s verhindert, dass der anliegende Gleich-
strom fiir die aktive Entkopplung die gekreuzten Dioden durchschaltet.

5.3.2 Charakterisierung

In Tabelle 5.5 sind exemplarisch fiir jeweils ein Volumenspulenelement, ein Zy-
linderspulenelement und ein Axilla-Element ihre charakteristischen Werte ange-
geben.

Element 1 (Volumenspulenelement) | 3 (Zylinderelement) | 8 (Axilla-Element)
Cgesamt/pF 3 8 7
Lgesamt/nH 586 209 238
L sp/nH 87 28 53
0o 240 220 230
O 30 63 80

Tabelle 5.5: Werte fiir die Gesamtkapazitit bzw. -induktivitdt sowie der Ankoppel-
und Sperrkreisinduktivitit Ly, s, fir die jeweils angegebenen Spulenelemente. Wei-
terhin sind die unbeladene (Qg) bzw. die mit einer 21-Flasche 75mmol NaCl-
Lésung beladene Giite (QQy) angegeben.

Im Gegensatz zu 1,5T war es bei 3T nicht moglich, die SNR-Eigenschaften der
Spule mit einer bestehenden Standardspule zu vergleichen, da nur wenige Her-
steller eine solche Spule fiir 3T anbieten und eine solche nicht zur Verfiigung
stand. Um trotzdem einen Anhaltspunkt zu besitzen, ob die Spule korrekt funk-
tioniert, wurden Vergleichsmessungen mit dem 1,5 T-Prototypen durchgefiihrt
(Abbildung 5.19). Um moglichst aussagekréftige Ergebnisse zu erzielen, sind als
Phantom jeweils zwei 2l-Phantomflaschen mit 86 mmol NaCl-Loésung zum Ein-
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satz gekommen, bei denen durch die Zugabe unterschiedlicher Konzentrationen
paramagnetischen Nickelsulfats (1,25g/1 bei 1,5 T, 3,75g/1 bei 3T) die Relaxa-
tionszeiten der Fliissigkeiten angepasst wurden. Eine quantitative Aussage lésst
sich mit diesem einfachen Versuchsaufbau nicht machen, fiir eine Einschédtzung
der Leistungsfihigkeit ist er aber ausreichend.

19T 3T SNR
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Abbildung 5.19: SNR-Vergleich zwischen der 16-Kanal-Brustspule bei 1,5 T und
bei 3 T. Bei beiden Feldstdrken ist eine Spinecho-Sequenz mit identischen Parame-
tern zum FEinsatz gekommen. Parameter: TR: 300ms, TE: 15ms, Matrizgrdfe:
256 © 256, FoV: 400 mm x 400 mm, Schichtdicke: 2mm.

In der Phantomflaschenmitte betrédgt das SNR der 1,5 T-Brustspule 170, das SNR
der 3 T-Spule 370. Das entspricht im Rahmen der Messgenauigkeit dem maximal
zu erwartenden Unterschied von einem Faktor 2 zwischen beiden Feldstérken. Die
3 T-Spule funktioniert also dhnlich gut wie die 1,5 T-Version. Auch die Evaluie-
rung der Rauschkorrelation zeigt ein sehr dhnliches Verhalten zu der Korrelation
der 1,5 T-Spule in Abbildung 5.10.

Analog zu 1,5T wurden im n#chsten Schritt die Eigenschaften der Spule bei
paralleler Bildgebung untersucht. Abbildung 5.20 zeigt eine Auswertung der g-
Faktoren bei Beschleunigung in x-Richtung fiir ein koronares Phantombild.

Sowohl die Kurve des mittleren g-Faktors als auch die des 95-Perzentils sehen
denen der Prototypspule aus Abbildung 5.13 qualitativ sehr dhnlich. Bei einem
quantitativen Vergleich stellt sich heraus, dass die g-Faktoren bei 3T niedriger
sind. Bis zu einem Beschleunigungsfaktor R = 6 ist der Unterschied der Mittel-
werte allerdings minimal und betrigt maximal 1,6 %. Erst bei hoheren Beschleu-
nigungsfaktoren wird der Effekt deutlicher und betrégt von R = 8 bis R = 10 ca.
10 %.
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Abbildung 5.20: Auswertung der aus Phantomdaten berechneten g-Faktorkarten
bei 3 T. Aufgetragen ist fiir verschiedene Beschleunigungsfaktoren R in x-Richtung
der mittlere g-Faktor (rot) sowie das 95-Perzentil (blau).

Sowohl bei 1,5T als auch bei 3T sind die g-Faktoren immer in minimaler Spu-
lenkonfiguration berechnet. Um zu untersuchen inwieweit die Schieberstellung
und damit die Spulengréfle einen Einfluss auf die Eigenschaften beziiglich paral-
leler Bildgebung hat, wurden bei 3T Vergleichsmessungen in maximaler Schie-
berstellung durchgefithrt. Abbildung 5.21 zeigt das Verhéltnis der gemittelten
g-Faktoren fiir verschiedene Beschleunigungsfaktoren R von maximaler zu mini-
maler Schieberstellung.

Bis zu einem Beschleunigungsfaktor R = 3 zeigt sich kein Unterschied in den
g-Faktoren. Bei héheren Beschleunigungen wird der mittlere g-Faktor fiir die ma-
ximale Schieberstellung zunehmend schlechter. Bei R = 7 betragt er im Mittel 1,7
und ist damit 17 % hoher als in minimaler Position. Dieser Effekt ldsst sich da-
durch erkléaren, dass bei maximaler Spulengriéfie die Spulensensitivitdten der ein-
zelnen Elemente im Zentrum der Phantomflaschen einen geringeren Unterschied
zeigen und daher Einfaltungsartefakte in diesen Bereichen schlechter rekonstru-
iert werden konnen. Trotz dieser schlechteren Eigenschaften sind die g-Faktoren
fiir eine Beschleunigung in x-Richtung bis zu einem Faktor R = 7 maximal 1,7
beziehungsweise bei Beschleunigung in z-Richtung bis zu einem Faktor R = 3
maximal 1,5.

Um zu untersuchen, inwieweit das intrinsisch hohere SNR bei 3T es ermoglicht,
Messungen mit hoheren Beschleunigungsfaktoren durchfithren zu kénnen, wurde
eine Testmessung an einer Probandin durchgefiihrt. Abbildung 5.22 zeigt einen
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Abbildung 5.21: Vergleich der Eigenschaften beziiglich paralleler Bildgebung in
Abhdngigkeit von der eingestellten Spulengrdfie. Fiir verschiedene Beschleuni-
gungsfaktoren R in z-Richtung ist das Verhdltnis der mittleren g-Faktoren von
maximaler zu minimaler Schieberstellung angegeben. Die Messungen erfolgten bei
3T.

transversalen Schnitt mit einer Tj-gewichteten FLASH-3D-Sequenz fiir die Be-
schleunigungsfaktoren R = 5 bis R = 8 in Phasenkodierrichtung L-R.

Die Messungen an der Probandin bestétigen die Ergebnisse der g-Faktor-Auswer-
tung am Phantom. Bis zu einem Beschleunigungsfaktor von R = 7 sind aufler
dem intrinsischen SNR-~Verlust nur leichte parallele Bildgebungsartefakte zu er-
kennen. Erst bei einem Faktor R = 8 treten diese dominanter auf. Deutlich ist in
den Phantombildern auch zu erkennen, dass die berechneten g-Faktoren nur fiir
Bereiche innerhalb der Spulenvolumina, also dort wo sich die Mammae befinden,
gelten. Im Bereich des Brustkorbs sind die g-Faktoren deutlich schlechter, da we-
niger Elemente zu unterschiedlichen Spulensensitivitdten beitragen. Im Bild ist
das deutlich an schon bei R = 5 auftretenden parallelen Bildgebungsartefakten
der Arme zu erkennen. Artefakte in diesem Bildbereich schrianken allerdings die
diagnostische Qualitéit der Bilder nicht ein.

Weiterhin wurde der Einfluss der zusétzlichen Axilla-Elemente (8 und 16) zur
besseren Beurteilung der Lymphknoten untersucht [geppert08]. Fiir unterschied-
liche Regionen innerhalb der Axillae erfolgten SNR-Bestimmungen mit zu- und
weggeschalteten Elementen. Es hat sich gezeigt, dass durch die zusétzlichen Ele-
mente das SNR im Mittel 37 % grofier ist, als in einer identischen Messung ohne
die Elemente.
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Abbildung 5.22: An einer Probandin gemessene transversale Schicht fiir die Be-
schleunigungsfaktoren R =5 bis R =8 (L-R). Sequenz: FLASH-3D, TE: 3,8 ms,
TR: 7,8ms, Matrizgrofie: 403 x 448, FOV: 340mm x 340mm, Fettsdttigung.

5.4 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde die Entwicklung einer Brustspule fiir 3T beschrieben,
die alle Voraussetzungen fiir die Verwendung im klinischen Routinebetrieb erfiillt.
Die durch die besondere Geometrie bei Brustspulen auftretenden Probleme wur-
den zum einen durch die Kombination von Volumenspulenelementen mit Ober-
flichenspulenelementen und zum anderen durch die Variabilitdt der Spulengrofie
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gelost. Die Spule war die erste 16-Kanal-Brustspule mit variabler Spulengrofle.
Im Vergleich zu 1,5'T erméglicht die Brustspule parallele Bildgebung bei einem
Beschleunigungsfaktor R = 4 mit vergleichbarem SNR. Eine Alternative ist es,
diesen SNR-Vorteil fiir eine erhchte Auflésung bei gleichbleibender Messzeit zu
verwenden. Die an Phantomen gewonnenen Ergebnisse wurden an Probandinnen
iiberpriift. Dort hat sich die gute Bildqualitdt vor allem bei hohen Beschleuni-
gungsfaktoren bestétigt. Ein weiterer Schritt zur Verbesserung der Diagnostik
war es, ein dediziertes Array-Element fiir die Ausleuchtung der Axilla-Region be-
reit zu stellen. Dadurch war es moglich, das SNR in diesen Bereichen deutlich zu
verbessern.

Aufgrund dieser Ergebnisse wurde die Brustspule sowohl fiir 1,5 T als auch fiir 3T
von der Firma Rapid Biomedical GmbH als Medizinprodukt zertifiziert und wird
mittlerweile von der Firma Siemens Healthcare als ,,Advanced Imaging“Spule
vertrieben.

Abbildung 5.23 zeigt eine hochaufgeloste Aufnahme einer Patientin mit Brust-
krebs. Bei der Messung wurde Kontrastmittel verwendet. Durch den Einsatz par-
alleler Bildgebungsmethoden war es moglich, mit einer Aufnahmezeit von einer
Minute eine Schichtauflésung von unter einem Millimeter zu erreichen.
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Abbildung 5.23: MIP einer Patientenmessung mittels Kontrastmittel. Sequenz: T} -
gewichtete FLASH-3D, TE: 2,5ms, TR: 5,7ms, Matrizgrifie: 412 x 448, FOV:
340mm x 340mm, Schichtdicke: 1,5 mm, Beschleunigungsfaktor: 3.



Kapitel 6

Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurden fiir spezielle Anwendungen an klinischen MR-Geréiten
optimierte Phased-Array-Spulen entwickelt. Das Ziel war, durch die Verwendung
neuer Spulen entweder neue Anwendungsgebiete fiir klinische MR-Geréte zu eroft-
nen oder bei bestehenden Applikationen die Diagnoseméglichkeiten durch eine
Kombination von hoherem SNR und kleineren g-Faktoren im Vergleich zu beste-
henden Spulen zu verbessern.

In Kapitel 3 wurde untersucht, ob es durch den Einsatz neu entwickelter, de-
dizierter Kleintierspulen sinnvoll moglich ist, Untersuchungen an Kleintieren an
klinischen MR-Geréaten mit einer Feldstdrke von 1,5T durchzufiithren. Der Ein-
satz dieser Spulen verspricht dem klinischen Anwender Studien an Kleintieren
durchfithren zu kénnen, bei denen er den gleichen Kontrast wie bei einer hu-
manen Anwendung erhélt und gleichzeitig Kontrastmittel sowie Sequenzen, die
klinisch erprobt sind, einzusetzen. Durch die gewéahlten geometrischen Abmes-
sungen der Spulen ist es moglich, Zubehor von dedizierten Tier-MR-Geréten,
wie z. B. Tierliegen oder EKG- bzw. Atemtriggereinheiten, zu verwenden. Durch
Vorversuche an fiir Ratten dimensionierten Spulen wurden grundlegende Zusam-
menhénge zwischen verwendetem Entkopplungsmechanismus und SNR bzw. Be-
schleunigungsfiahigkeit erarbeitet. Fiir Ratten wurde gezeigt, dass in akzeptablen
Messzeiten von unter fiinf Minuten MR-Messungen des Abdomens in sehr guter
Bildqualitdt moglich sind. Ebenfalls gezeigt wurde die Moglichkeit durch den Ein-
satz von paralleler Bildgebung sowie Kontrastmitteln hochaufgeloste Angiogra-
phien durchzufiihren. Es stellte sich heraus, dass bei 1,5 T dedizierte Mausespulen
bei Raumtemperatur von den SNR-Eigenschaften am Limit des sinnvoll Mach-
baren sind. Trotzdem war es moglich, auch fiir Méuse ein 4-Kanal-Phased-Array
zu entwickeln und den Einsatz bei kontrastmittelunterstiitzten Applikationen zu
demonstrieren. Insgesamt wurde gezeigt, dass durch den Einsatz von speziellen,
angepassten Kleintierspulen auch Tieruntersuchungen an klinischen MR-Geréten
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mit niedriger Feldstédrke durchfiihrbar sind.

Obwohl sich die Bestimmung der Herzfunktion an MR-Geréten im klinischen All-
tag zum Goldstandard entwickelt hat, ist die MR-Messung durch lange Ateman-
haltezyklen fiir einen Herzpatienten sehr miihsam. In Kapitel 4 wurde deswe-
gen die Entwicklung einer 32-Kanal-Herzspule beschrieben, welche den Komfort
fiir Patienten deutlich erhohen kann. Schon mit einem ersten Prototypen fiir
3T war es moglich, erstmals Echtzeitbildgebung mit leicht reduzierter zeitlicher
Auflosung durchzufithren und damit auf das Atemanhalten komplett zu verzich-
ten. Dies ermoglicht den Zugang neuer Patientengruppen, z. B. mit Arrythmien,
zu MR-Untersuchungen. Durch eine weitere Optimierung des Designs wurde das
SNR sowie das Beschleunigungsvermogen signifikant gesteigert. Bei einem Be-
schleunigungsfaktor R = 5 in einer Richtung erhélt man z. B. gemittelt {iber das
gesamte Herz ein ca. 60 % gesteigertes SNR zu dem Prototypen. Die Kombinati-
on dieser Spule zusammen mit neuentwicklelten Methoden wie z. B. Compressed-
Sensing stellt es in Aussicht, die Herzfunktion zukiinftig in der klinischen Routine
in Echtzeit quantifizieren zu koénnen.

In Kapitel 5 wurde die Entwicklung einer optimierten Brustspulen fiir 3T be-
schrieben. Bei Vorversuchen bei 1,5T wurden Vergleiche zwischen der Stan-
dardspule der Firma Siemens Healthcare und einem 16-Kanal-Prototypen durch-
gefiihrt. Trotz groflerem Spulenvolumen zeigt die Neuentwicklung sowohl hin-
sichtlich SNR als auch paralleler Bildgebungseigenschaften eine signifikante Ver-
besserung gegeniiber der Standardspule. Durch die Einhaltung aller Kriterien fiir
Medizinprodukte kann diese Spule auch fiir den klinischen Einsatz verwendet wer-
den. Mit den verbesserten Eigenschaften ist es beispielsweise moglich, bei gleicher
Messdauer eine hohere Auflésung zu erreichen. Aufgrund des intrinsischen SNR-
Vorteils der 3 T-Spule gegeniiber der 1,5T-Spule ist es dort sogar moglich, bei
hoheren Beschleunigungsfaktoren klinisch verwertbare Schnittbilder zu erzeugen.

Zusammenfassend wurden fiir alle drei Applikationen NMR-Empfangsspulen ent-
wickelt, die im Vergleich zu den bisher verfiigharen Spulen, hinsichtlich SNR und
Beschleunigungsvermdogen optimiert sind und dem Anwender neue Moglichkeiten
bieten. Um diese verbesserten Eigenschaften noch weiter ausniitzen zu koénnen,
sollte ein néchster Schritt in der Weiterentwicklung der bestehenden Methoden
erfolgen. Bei Tierspulen konnten das geeignete Sequenzen zur gleichzeitigen Ak-
quisition mehrerer Tiere sein oder auch sinnvollere Schaltungen von Gradienten,
um die Auflosung der klinischen Geréte bei kleinen FOVs zu erhdhen. Bei der
Herzspule sowie der Brustspule bestiinde ein néchster Schritt in der Anpassung
der klinischen Routineprotokolle an die verbesserten parallelen Bildgebungseigen-
schaften, was die Messzeit und somit die Kosten einer Untersuchung reduzieren
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und gleichzeitig die Patientenbelastung verringern wiirde.






Kapitel 7

Summary

Purpose of this work was to develop optimized phased array coils for clinical
magnetic resonance imaging (MRI) systems for applications were dedicated coils
were not readily available.

Chapter 3 evaluates the use of dedicated small anmial coils on clinical MR-
scanners with a field strength of 1,5'T instead of using special animal-systems
with higher intrinsic signal-to-noise ratio. Advantage of the clinical system is the
availability and the portability of the results of animal studies to human applica-
tions because sequences can easily be adopted. The available contrast is similar
and clinicaly tested contrast agents can directly be used. Comparisons of different
array decoupling methods with respect to SNR and parallel imaging performance
have been conducted on coils with the standard size of rat-coils on animal scan-
ners as part of this work. This geometry made it possible to directly use accesories
of these sytstems like animal beds and monitoring systems. It showed that it is
possible to aquire images of the abdomen of the rat in under five minutes in very
good image quality with such setup. It was also used for high resolution angio-
graphie in very short scanning time due to te use of parallel imaging techniques.
However it has shown that the use of dedicated mouse coils is at the very limit of
SNR at 1.5T. Nevertheless a four channel phased array coil was built and tested.
The results are described within this work.

Another application which can benefit of novel dedicated coils is the assessment
of cardiac function. Especially for heart patients it can be very exhausting to
hold breath for a longer period of time, which is required by the current standard
protocol for cardiac imaging. The combination of 3T and many available receive
channels is a very promising combination to shorten the scan time. Chapter 4
desribes the development of a 32 channel cardiac phased array coil for 3T to
investigate this idea. Starting with an existing coil for 1.5T a first prototype was
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developed which was the first coil to demonstrate real-time cardiac imaging with
only slightly reduced temporal resolution. A further optimization of this coil led
to a completely new coil with higher SNR performance and better parallel ima-
ging abilities and was a further step towards real-time imaging of the heart in
clinical routine.

Chapter 5 describes the development of an optimized 16 channel breast coil for
3T which can be used in clinical routine. Tests at 1.5T were conducted to find
the best coil element layout . It was also possible to compare the prototypes at
this field strength to an existing breast coil of Siemens Healtcare. Better SNR
and parallel imaging performance could be achieved due to the possibility of ad-
justing the coil size to different breast sizes and therefore optimizing the filling
factor. These improved qualities will allow to have higher resolution in the same
scan time compared to the current standard in clinical routine.

In conclusion it has been shown that these applications can benefit from dedicated
array coils due to better SNR and parallel imaging performance. As a next step
the adaption of these coils to optimized sequences and imaging protocols should
be evaluated.
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